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Meinen Eltern
Referat
In der vorliegenden Arbeit wird eine integrierbare Pumpentechnologie für polymerbasierte mi-
krofluidische Systeme entwickelt. Ausgehend von den Anforderungen für die Durchführung
molekulardiagnostischer Nachweise kommen dabei Fertigungsverfahren zum Einsatz, die sich
auch für Einweg-Anwendungen eignen. Das genutzte Aktorprinzip für die integrierten Mikro-
pumpen basiert auf der Elektrolyse von Wasser. Zur besseren technologischen Integrierbarkeit
wird das Wasser in Form eines Hydrogels appliziert. Der Elektrolyt wird dabei mit einer Po-
lymermembran mit geringer Wasserdampfdurchlässigkeit verschlossen. Die Membran wird in
ihrem plastischen Verformbereich genutzt. Zur Dimensionierung der Mikropumpen und des mi-
krofluidischen Systems werden analytische und numerische Modelle entwickelt, die eine gute
Übereinstimmung mit den Messwerten zeigen. Die Funktionsfähigkeit wird anhand zweier voll-
ständig integriert ablaufender Immunoassays demonstriert. Dabei kommt ein polymerbasierter,
optischer Biosensor zum Einsatz.
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Kapitel 1
Einleitung
1.1 Motivation
Im Bereich der medizinischen Diagnostik ist das Gebiet der so genannten in-vitro Diagnostik
(also der Diagnostik außerhalb des Körpers) gegenwärtig einer der am stärksten wachsenden
Märkte. Innerhalb dieses Marktes werden neue Technologien wie die molekulare Diagnostik
sowie die Point-of-Care Diagnostik als Haupttreiber für das Wachstum des Industriezweiges
gesehen. Unter Point-of-Care Diagnostik wird dabei eine Untersuchung verstanden, die ihr Re-
sultat in direkter örtlicher und zeitlicher Nähe zum Patienten liefert. Damit fokussiert sie auf
Einzeltests und unterscheidet sich entsprechend von den traditionellen Untersuchungen in Zen-
trallabors, die mit hohem Durchsatz und oft parallel Patientenproben analysieren können.
Ein Vorteil der Point-of-Care Diagnostik liegt vor allem darin, dass die Zeiten, die sonst für
den Transport einer Patientenprobe in ein zentrales Labor, die Analyse sowie die Übermitt-
lung des Ergebnisses benötigt werden würden, stark reduziert werden können. Notwendig ist
dies beispielsweise in der Notfallmedizin, in der oft Minuten über den Erfolg einer Behand-
lung entscheiden können. Als ein weiteres Beispiel ist die sogenannte „personalisierte Medizin“
zu nennen. Hierbei wird angestrebt, eine (medikamentöse) Behandlung eines Patienten auf die
Spezifika des konkreten Menschen (z.B. genetisches Profil) anzupassen, um Behandlungskosten
und -zeiten zu verringern und Behandlungsfehler zu reduzieren. Hintergrund ist die Erkenntnis,
das viele Medikamente nur bei einer bestimmten Gruppe von Menschen tatsächlich wirksam
oder gut verträglich sind. Auch hier wird es notwendig, unmittelbar vor der Behandlung (oder
der Verschreibung eines Medikamentes) entsprechende molekulardiagnostische Untersuchun-
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gen vorzunehmen.
Neben der Zeit ist jedoch auch die Verfügbarkeit ein wichtiges Argument für die (dezentra-
le) Point-of-Care Diagnostik. Zentrallabors und/oder entsprechend ausgestattete Krankenhäu-
ser sind nicht überall und in ausreichender Dichte vorhanden (z.B. in Entwicklungsländern).
Die Dezentralität von Point-of-Care Tests bietet auch dann Vorteile, wenn gleichzeitig vie-
le Menschen an - vorher bekannten, aber über ein Land weit verstreuten - Orten auf Infek-
tionskrankheiten getestet werden müssen. Schon heute werden Körpertemperaturscreenings
mit Wärmebildkameras an Flughäfen durchgeführt, um potenziell erkrankte Menschen zu ent-
decken. Erste (Point-of-Care) Schnelltests erlauben dabei sogar bereits vor Ort einen Test auf
bestimmte Infektionskrankheiten wie Influenza. Bisher sind diese Tests jedoch nicht spezifisch
genug, so dass keine Aussage über die – in diesem Beispiel – Influenza-Subtypen getroffen wer-
den kann (z.B. H1N1, H5N1, ...). Hierfür sind – begründet in der Komplexität des Nachweises
– immer noch zeitaufwändige Laboranalysen erforderlich.
Dieses Beispiel zeigt, dass es sinnvoll ist, auch solch komplexe Tests vor Ort, also am Point-of-
Care, durchzuführen. Sogenannte Lab-on-a-Chip Systeme stellen einen Ansatz dar, auch kom-
plizierte Laborabläufe (mit zahlreichen Großgeräten) auf die Größe eines Chips zu skalieren.
1.2 Ziel und Struktur der Arbeit
Ziel der vorliegenden Arbeit ist daher die Entwicklung einer neuartigen mikrofluidischen Tech-
nologieplattform, die es erlaubt, derartige bioanalytische Nachweisreaktionen vollintegriert
durchzuführen. Kern der Arbeit stellt dabei die integrierte mikrofluidische Aktorik dar, durch
die ein aktiver Flüssigkeitstransport ohne externe fluidische Schnittstellen möglich wird. Ge-
genüber dem Stand der Technik werden neben rein funktionalen Aspekten auch Punkte wie
Fertigungstauglichkeit, Integrierbarkeit, Lagerstabilität und Skalierbarkeit berücksichtigt.
Die Arbeit ist hierfür wie folgt gegliedert.
In Kapitel 2 Stand von Wissenschaft und Technik wird zunächst der Stand der Technik bezüg-
lich der Integration bioanalytischer Nachweise und der Integrierbarkeit verschiedener Mikro-
pumpenprinzipien betrachtet und bewertet. Basierend auf dieser Bewertung ergeben sich elek-
trolytisch arbeitende Mikropumpen als grundsätzlich geeignetstes Funktionsprinzip vor dem
Hintegrund einer Integratierbarkeit in Einwegsysteme. Es folgt eine Diskussion zum aktuellen
Stand der Wissenschaft für dieses konkrete Pumpenprinzip mit dem Ergebnis, dass aktuelle Lö-
1. EINLEITUNG 17
sungen für die hier betrachtete Anwendung nicht geeignet sind. Entsprechend werden Aufgaben
und Kriterien für eine Weiterentwicklung der Elektrolyseaktorik hin zu einer systemintegrierten
Einwegaktorik für die Point-of-Care-Diagnostik abgeleitet.
Ziel des darauf folgenden Kapitels 3 Berechnung und Designregeln integrierter elektrolytischer
Mikropumpen ist die (in der Literatur bisher nicht zu findende) umfassende mathematische Be-
schreibung elektrolytischer Mikropumpen mit angeschlossem Kanalsystem. Das Verständnis
dieser grundlegenden Zusammenhänge ist für die spätere Systemkonzeption und Systemausle-
gung entscheidend. Das Kapitel beginnt mit einer kurzen Darstellung der notwendigen theore-
tischen Grundlagen und behandelt anschließend ausführlich Elektrolysepumpen ohne und mit
Membran. Die analytischen und numerischen Werkzeuge, die hierbei an Modellgeometrien ent-
wickelt werden, sind Grundlage für die spätere Berechnung von Pumpraten und verdrängten
Volumina bei komplexeren Systemen.
In Kapitel 4 Systemkonzeption und Technologieentwicklung wird basierend auf den Ergebnissen
des vorangegangen Abschnittes ein Systemkonzept entwickelt. Wichtige Merkmale des Kon-
zeptes bilden dabei die drei technologischen Hauptkomponenten Elektroden, Elektrolyt und
Membran, deren Entwicklung im Folgenden ausführlich beschrieben wird. In allen drei Aspek-
ten werden im Vergleich mit dem Stand der Technik von Elektrolyseaktoren neue Ansätze ge-
wählt. Hervorzuheben sind hier vor allem die Nutzung von Hydrogelen für die bessere Integra-
tion des Elektrolyten sowie die Verwendung einer plastisch verformbaren Membran.
Kapitel 5 Systemintegration - Anwendung in Lab-on-Chip Systemen beschreibt schließlich ein
ausgewähltes Realisierungsbeispiel in Form einer Technologieplattform für die in-vitro Dia-
gnostik. Hierfür wird das gesamte fluidisch-aktorische System entworfen, realisiert, optimiert
und mit theoretischen Ergebnissen verglichen. Weiterhin wird eine Herstellungstechnologie für
einen integrierbaren, polymerbasierten Biosensor entwickelt. Das Kapitel endet mit der erfolg-
reichen Demonstration eines vollständig integriert ablaufenden Immunoassays.
Kapitel 6 Zusammenfassung und Ausblick fasst schließlich die wesentlichen Aspekte und Er-
gebnisse der Arbeit zusammen und leitet als Ausblick Vorschläge für mögliche Optimierungen
und Weiterentwicklungen ab.
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Kapitel 2
Stand von Wissenschaft und Technik
2.1 Lab-on-a-Chip – Integration und Vision
Wie zuvor erwähnt, wird die (mikrofluidische) Integration bioanalytischer Nachweisprotokolle
unter dem Begriff Lab-on-a-Chip zusammen gefasst.
Der Begriff Lab-on-a-Chip umfasst dabei ein Feld der Forschung und tech-
nologischer Entwicklungen mit dem Ziel, mikro/nanofluidische Funktionalitäten
und Komponenten in monolithische Plattformen zu integrieren, um hiermit ein
oder mehrere biochemische oder chemische - meist analytische - Prozesse auto-
nom durchzuführen. Dabei sollen deutlich weniger Probe, Reagenzien, Energie und
manuelle Eingriffe benötigt werden als mit konventionellen Labormethoden und
-instrumenten. Die Vision ist, vollintegrierte Systeme in Form von Chips, Kartu-
schen oder Checkkarten zu realisieren, die aus einer unprozessierten Probe direkt
ein analytisches Ergebnis liefern (abgewandelt nach [55]).
Sensitivität, Reproduzierbarkeit und Kostenaspekte
Grundsätzlich erfüllen in der medizinischen Diagnostik auch Teststreifen (z.B. mit Farbum-
schlagsreaktion) obige Kriterien. Jedoch ist die Genauigkeit und die Sensitivität solcher Test-
streifen meist nicht mit Laboranalysen vergleichbar, weshalb solche Systeme im folgenden nicht
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näher betrachtet werden sollen. Unter Lab-on-a-Chip Systemen sollen vielmehr nur solche Sy-
steme verstanden werden, die tatsächlich Laborabläufe im miniaturisierten Maßstab abbilden
und damit zumindest grundsätzlich in der Lage sind, Ergebnisse in der selben Qualität zu lie-
fern.
Neben der Sensitivität, der Zuverlässigkeit und Reproduzierbarkeit der Messergebnisse spielen
auch Kostenaspekte bei der Konzeption von (mikrofluidischen) Lab-on-a-Chip Systemen eine
große Rolle. Insbesondere im Bereich der medizinischen Diagnostik müssen derartige miniatu-
risierte Analysesysteme sehr preiswert sein, da es sich dabei meist aus Kontaminationsgründen
um Einwegartikel handelt. Miniaturisierte Lösungen für die Point-of-Care Diagnostik in Kran-
kenhäusern oder Arztpraxen konkurrieren darüber hinaus beispielsweise mit Analysen in einem
zentralen Labor.
Im Gegensatz zu Teststreifen kommen bei (mit Laboruntersuchungen vergleichenbaren) kom-
plexeren Analysen je nach Probenart (Blut, Speichel, Gewebe, ...), notwendiger Probenvorbe-
reitung, durchzuführender Analyse und eingesetztem Sensor u.U. noch eine Vielzahl an Flüs-
sigkeiten/Reagenzien zum Einsatz. Allein mit Blick auf die reine Sensorfunktion können schon
zahlreiche Schritte notwendig sein. Beispielsweise kann ein fluoreszenzbasierter optischer Sen-
sor für den Nachweis bestimmter Antigene in der Probe zunächst ein Überspülen mit der Probe,
anschließend das Andocken eines weiteren Antikörpers und schließlich noch das Überspülen
mit einem fluoreszenzmarkierten Antikörper erfordern [75].
Stufen der Integration
Die Integrationsstufen unterscheiden sich sowohl hinsichtlich der Art des Proben und Reagen-
zientransportes, als auch bezüglich der Integration von Sensorfunktionalitäten. Ausgehend von
einer „klassischen“, nicht integrierten Arbeitsweise, in der benötigte Reagenzien händisch oder
mittels eines Roboters (Zentrallabors) pipettiert werden (Abb. 2.1a), können weitere Integrati-
onsstufen unterschieden werden:
Die Entwicklung von leistungsfähigen miniaturisierten optischen oder elektrochemischen Bio-
sensoren [60, 64] war ein erster Schritt in Richtung Lab-on-a-Chip. Viele Geräte für Point-
of-Care-Analysen beschränken sich bei der Miniaturisierung lediglich auf solch einen Sensor,
während sämtliche Reagenzien sowohl in einem Auswertegerät vorgehalten, als auch von die-
sem transportiert werden müssen [88, S. 32ff]. Die Flüssigkeiten werden hierfür in Vorratsbe-
hältern im Gerät gelagert, die von Zeit zu Zeit aufgefüllt werden müssen (siehe z.B. auch [31]).
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Abfall
Sensor
Flusszelle
...
Reagenzienbehälter
Sensorsignal/-Auswertung
Sensor
Sensorsignal/-Auswertung
aktive mikrofluidische Kartusche
integriertes Reservoir
integrierte Mikropumpe
Sensor
Sensorsignal/-Auswertung
passive mikrofluidische Kartusche
integriertes Reservoir
externer Aktor (Stößel)
und Pumpensteuerung
a) b)
c) d)
Pipette
Mikrotiterplatte
Abbildung 2.1: Integrationsstufen bei der Durchführung biomolekularer Nachweise (nicht maßstäblich). Der mit
der unterbrochenen Linie markierte Bereich kennzeichnet den jeweils miniaturisierten/integrierten
Teil.
a) Klassische, manuelle Methode, b) Gerät mit Flüssigkeitsbehältern sowie elektrochemischem
Sensor (fluidische und elektrische Schnittstelle), c) Kartusche mit integrierten Flüssigkeitsreser-
voirs und elektrochemischem Sensor in Gerät mit Stößel-Aktoren (mechanische und elektrische
Schnittstelle), d) vollintegrierte Kartusche (elektrische Schnittstelle)
Schematisch ist dies in Abb. 2.1b dargestellt.
Eine integrierte Lösung, bei der die für eine Nachweisreaktion notwendigen Flüssigkeiten
bereits in einer kleinen Kartusche vorgelegt sind, wäre hier wünschenswert, könnte so doch
die Gerätegröße, die benötigten Reagenzienvolumina und der Wartungsaufwand verringert
werden. Als erste Firma entwickelte die Firma i-stat (heute Abbott Point-of-Care Inc.) eine
gleichnamige marktfähige Lösung zur integrierten Blutanalyse, wobei eine Flüssigkeit in
einem kleinen Beutel in einer Kartusche integriert ist [28]. Die Probenflüssigkeit (Blut) wird
in ein weiteres Reservoir eingefüllt. Die Flüssigkeiten werden anschließend sequentiell durch
ein Kanalsystem gepumpt, indem Stößel im Gerät auf Luftkammern in der Kartusche drücken.
Der so erzeugte Druck treibt letztlich die Flüssigkeiten durch die Kanäle. Eine solche passive
Kartusche mit integrierten Reagenzien und externer mechanischer Aktorik ist schematisch in
Abb. 2.1c dargestellt.
Ein Vorteil dieser Lösung ist die Einfachheit des Aufbaus und damit die Möglichkeit für eine
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preiswerte Realisierung. Durch die Integration der Reagenzien in die Kartusche entfallen
(fehleranfällige) Wartungs- bzw. Nachfüllprozeduren. Darüber hinaus besteht eine geringere
Kontaminationsgefahr der Reagenzien. Für komplexere Analyseabläufe, für die beispielsweise
mehrere Flüssigkeiten kontrolliert über eine Sensorfläche strömen müssen, gerät diese Methode
jedoch schnell an ihre Grenzen (großes benötigtes Luftvolumen pro Flüssigkeit, schlecht
kontrollierbare Flussraten).
In solchen Fällen wäre es zweckmäßig, für jedes Flüssigkeitsreservoir eine eigene Pumpe direkt
in der Kartusche integriert zu haben, um die Anzahl der mechanischen oder fluidischen Schnitt-
stellen zur Außenwelt zu minimieren (Abb. 2.1d) und die Flexibilität des Ansteuergerätes zu
erhöhen. Allerdings ist die Forderung nach einem höheren Integrationgrad entgegengesetzt zur
ebenso bedeutsamen Forderung nach einem niedrigen Preis. Schon in [51] wird darauf hinge-
wiesen, dass der Haupt-Hinderungsgrund für die Nutzung von Mikropumpen in Lab-on-a-Chip
Systemen das Fehlen von kostengünstigen Pumpen mit ausreichender Leistungsfähigkeit ist.
2.2 Mikrofluidische Antriebsprinzipien
Sollen in einer mikrofluidischen Kartusche – wie oben beschrieben – komplexe biochemi-
sche Nachweisreaktionen (ggf. unter Verwendung hochsensitiver Sensorprinzipien) durchge-
führt werden, so lassen sich zunächst typische Anforderungen1 an voll-integrierte mikrofluidi-
sche Aktoren für miniaturisierte diagnostische Analysesysteme ableiten:
• niedrige Herstellungs- und Integrationkosten
• Herstellungsprozess für große Stückzahlen geeignet
• zu bewegende Volumina typischerweise im Bereich von max. 100..200µl
• aktiv kontrollierbarer Flüssigkeitstransport
• Flussraten bis ca. 50..100 µl /min (Transport der Flüssigkeiten aus den Reservoiren in
wenigen Minuten)
• Überwindung von Gegendrücken im Bereich von ≥50kPa (Kapillardrücke, Fließwider-
stand)
• Pumpprinzip kompatibel mit anwendungsspezifischer Biochemie (z.B. Temperatur)
• Chemische Kompatibilität mit eingesetzten Reagenzien
1Erfahrungswerte
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• Zuverlässigkeit und Reproduzierbarkeit
Im Folgenden sollen auf Basis dieser grundsätzlichen Randbedingungen verschiedene Funk-
tionsprinzipien und Arten der Integration von Mikropumpen diskutiert werden.
2.2.1 Hybrid vs. vollständig integriert
Während der letzten zwei Dekaden wurde eine große Anzahl von Mikropumpen auf Basis ver-
schiedenster Antriebsprinzipien untersucht und in mehreren Übersichtsartikeln [24,51,77,104]
und Büchern [55,78] unterschiedlich systematisiert. Dabei fällt auf, dass hier die Mikropumpen
stets nur als eigenständige Funktionseinheiten betrachtet wurden. Würden derartige Mikropum-
pen in ein komplexeres mikrofluidisches System integriert werden, so birgt dies einen nicht zu
unterschätzenden Aufwand hinsichtlich elektrischer und fluidischer Verbindungstechnik. Ne-
ben den ohnehin vergleichsweise hohen Kosten einzelner diskreter Mikropumpen kommen die
Kosten für deren elektrische und fluidische Kontaktierung im Gesamtsystem hinzu. Darüber
hinaus skalieren die Kosten für die Integration einzelner Mikropumpen mit deren Anzahl, was
die Integration vieler Reservoire mit Pumpe zusätzlich erschwert.
Es wäre daher vorteilhaft, die Mikropumpen auf der selben technologischen Basis zu realisieren
wie das restliche mikrofluidische System. Dieses ist aufgrund seiner Abmessungen typischer-
weise nicht in Silizium oder Glas, sondern in einem Kunststoffmaterial gefertigt2. Entsprechend
sollten sich auch die Mikropumpen in diese technologische Basis integrieren. Die Einordnung
von Pumpprinzipien wird daher im Folgenden auch weniger anhand der Leistungsfähigkeit ein-
zelner Pumpen und Pumpprinzipien getroffen, sondern orientiert sich mehr an Kriterien wie
Komplexität, Arrayfähigkeit, potentiell preiswerte Integrierbarkeit, Flexibilität sowie bioche-
mische / medizintechnische Verträglichkeit.
Abbildung 2.2 zeigt eine Übersicht relevanter Pumpprinzipien und teilt diese zunächst in
(mechanisch-)periodische und kontinuierliche Pumpprinzipen ein, da dies ein erstes Kriteri-
um zur Bewertung der Komplexität darstellt. Hingegen sind die Unterteilungen in Verdränger-
pumpen und dynamische Pumpen nach [51] sowie auch die Unterteilung in mechanische und
nicht-mechanische Pumpprinzpien nach [77] für diese Betrachtung weniger geeignet, da sowohl
Verdrängerpumpen als auch mechanische Pumpen sowohl sehr komplex, als auch sehr einfach
aufgebaut sein können.
2Aufgrund von Reagenzienvolumina im Bereich von teilweise mehreren 100µl und einer gewissen Mindestgrö-
ße für gute Handhabbarkeit liegen typische Abmessung einer Kartusche im Bereich zwischen 5 und 50cm2.
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Mikropumpen
aktiv: periodisch-mechanisch
Antrieb
- piezoelektrisch
- elektrostatisch
- magnetisch
- thermopneumatisch
- ...
Membranpumpen
mit Klappenventilen ventillos peristaltisch
aktiv: kontinuierlich
indirekt (Verdrängung)
thermopneumatisch Phasenänderung
thermisch elektrochemisch
direkt
elektrohydrodynamisch (EHD)
Leitung Injektion Induktion
elektrokinetisch
elektrophoretisch elektroosmotisch
magnetohydrodynamisch zentrifugal aktiv-kapillar
elektrokapillar thermokapillar
passiv
kapillar osmotisch
Abbildung 2.2: Einordnung verschiedener Wirkprinzpien von Mikropumpen.
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2.2.2 Periodisch-Mechanische Pumpprinzipien
Mechanische Mikropumpen sind solche mit beweglichen Teilen. Man kann sie grundsätzlich in
Membranpumpen und peristaltische Pumpen unterteilen3, wobei auch peristaltische Mikropum-
pen auf der Auslenkung von Membranen beruhen. Zur Auslenkung der Membran(en) kommen
bei allen mechanischen Mikropumpen zahlreiche Antriebsprinzipien in Frage. Die wichtigsten
sind piezoelektrische, elektromagnetische, elektrostatische oder thermopneumatische Antriebe.
2.2.2.1 Membranpumpen
Membranpumpen bestehen aus mindestens einer Pumpkammer, die zumindest auf einer Seite
mit einer Membran verschlossen ist. Die Membran wird durch das verwendete Antriebsprin-
zip periodisch ausgelenkt. Ventile, die an die Pumpkammer angrenzen, ermöglichen eine
Vorzugsrichtung. Sie können passiv durch die Druckverhältnisse in der Kammer, oder aktiv
mittels eines eigenen Antriebes gesteuert werden. Abb. 2.3a) zeigt einen typischen Aufbau
einer Membranmikropumpe mit passiven Ventilen. Man erkennt schnell, dass ein solcher
Aufbau vergleichsweise komplex ist4. So müssen mehrere präzise aufeinander abgestimmte
und unterschiedlich strukturierte Ebenen selektiv (wg. der Ventile) gefügt werden.
Als weniger komplexe Alternative können zur Erreichung einer Vorzugsrichtung auch
speziell geformte Kanalelemente (z.B. Diffuror/Düse) genutzt werden (Abb. 2.3b). Man
spricht dann von ventillosen Mikropumpen. Diese Art von Mikropumpen wäre hinsichtlich
ihrer Komplexität grundsätzlich geeignet für eine preiswerte Integration. Jedoch können mit
ventillosen Pumpen nur relativ geringe Gegendrücke erreicht werden (typ. 1kPa [47], vgl.
Überwindung von Kapillardrücken, S. 22). Zudem müssen die Querschnitte der Diffusoren
bei Gas- bzw. selbstansaugenden Pumpen sehr klein sein (Größenordnung 10µm ). Für das
direkte Pumpen von Flüssigkeiten besteht zwar diese Notwendigkeit nicht, jedoch muss hier
das Antriebsprinzip so gewählt werden, dass große Kräfte für die Auslenkung der Membran
zur Verfügung stehen.
3Rotationspumpen sollen hier aus Übersichtlichkeitsgründen aufgrund ihrer geringen Relevanz nicht näher
betrachtet werden.
4Eine umfassende Zusammenstellung verschiedener Aufbauten von Mikromembranpumpen (mit Ventilen, ven-
tillos und peristaltisch) ist in [77] zu finden, wobei für jedes dieser Pumpenprinzipien auch vielfältige Varianten
von Antriebsprinzipien (piezoelektrisch, kapazitiv, pneumatisch, thermopneumatisch, magnetisch) dargestellt sind.
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Piezokeramik
Pumpkammer Pumpmembran
Klappenventile
a) Mikropumpe mit Klappenventilen und
piezoelektrischem Antrieb
Piezokeramik
Pumpkammer Pumpmembran
Düse/Diffusor
b) ventillose Mikropumpe (Diffusor/Düse)
mit piezoelektrischem Antrieb
Heizer
c) peristaltische Mikropumpe mit
thermopneumatischem Antrieb
Abbildung 2.3: Schematische Darstellungen typischer Realsierungsvarianten von mechanischen Mikropumpen.
Anhand der obigen Ausführungen wird deutlich, dass Membranpumpen unabhängig vom
konkreten Antriebsmechanismus grundsätzlich eher schlecht für eine preiswerte Integration
geeignet sind, da bereits ihr prinzipieller Aufbau eine funktionsbedingt hohe Komplexität
aufweist.
2.2.2.2 Peristaltische Mikropumpen
Peristaltisch arbeitende Pumpen (Abb. 2.3c) besitzen gegenüber Membranpumpen den Vorteil,
dass auch langsamere Aktorprinzipien sehr vorteilhaft eingesetzt werden können. So arbeiten
viele peristaltische Mikropumpen auf Basis von thermopneumatischen Aktoren. Sie benötigen
zwar keine zusätzlichen Ventile, jedoch mindestens drei anzusteuernde Pumpmembranen
pro Pumpe. Darüber hinaus sind entweder sehr flache Kanäle oder sehr „weiche“ elastische
Pumpmembranen notwendig. Dies schränkt die Gestaltungs- bzw. Materialvielfalt und damit
die Anwendungsmöglichkeiten deutlich ein. Damit sind auch peristaltisch arbeitende Mi-
kropumpen nur sehr bedingt geeignet für eine Integration in Lab-on-Chip Systeme für die
Point-of-Care Diagnostik.
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2.2.2.3 Bewertung periodisch-mechanischer Pumpprinzipien
Periodisch-mechanische Pumpprinzipien besitzen naturgemäß eine hohe Komplexität.
Hinsichtlich der fluidischen Strukturen (Ventile, Pumpenkammer) erfordern sie eine präzi-
se Strukturierung und ggf. selektive Bondverfahren. Je nach eingesetzem Aktorprinzip ge-
staltet sich der aktive Aufbau unterschiedlich kompliziert. Piezoelektrische Wandler müssen
selektiv auf eine Pumpmembran aufgebracht und dort elektrisch kontaktiert werden. Elek-
tromagnetische Wandler besitzen demgegenüber den Vorteil, dass elektrische Kontaktierung
und Pumpmembran voneinander entkoppelt werden können (elektrische Kontakte an einer
Spule, Magnet auf Pumpmembran). Thermische Prinzpien sind einfacher zu realisieren, be-
sitzen jedoch nur eine geringe Dynamik.
Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass periodisch-mechanische Prinzpien für die
parallele, preiswerte Integration von Mikropumpen in Lab-on-a-Chip-Systeme nicht geeignet
sind.
Neben periodisch-mechanischen Pumpen, die einen - naturgemäß - anspruchsvolleren mecha-
nischen Aufbau besitzen, existieren noch eine Reihe anderer, nicht-periodischer und z.T. nicht-
mechanischer Pumpprinzipien, die im Folgenden näher betrachtet werden sollen. Diese Mi-
kropumpen nutzen dabei entweder die direkte Interaktion mit dem zu bewegenden Fluid oder
bauen durch verschiedene Methoden einen Druck auf, um ein Fluid indirekt zu bewegen. Beide
eignen sich vorwiegend zum Antrieb von Flüssigkeiten, weniger jedoch für Gase.
2.2.3 Direkte kontinuierliche Pumpprinzipien
Bei Pumpmechanismen, die auf der direkten Interaktion mit der zu bewegenden Flüssigkeit
basieren, werden unterschiedliche Eigenschaften der Flüssigkeit für den Antrieb ausgenutzt.
Insbesondere können dies dielektrische, elektrische, magnetische, inertiale oder Benetzungs-
eigenschaften sein. Die Abhängigkeit von Eigenschaften der zu bewegenden Flüssigkeit stellt
gleichzeitig auch den größten Nachteil dieser Pumpenprinzipien dar: Sie können nur dann defi-
niert eingesetzt werden, wenn die entsprechenden Eigenschaften der zu transportierenden Flüs-
sigkeit hinreichend genau bekannt sind.
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2.2.3.1 Elektrohydrodynamische Mikropumpen
Elektrohydrodynamische (EHD) Mikropumpen (Abb. 2.4) nutzen die Eigenschaften dielektri-
scher bzw. nur schwach leitender Flüssigkeiten aus. Hierbei sind lokalisierte Raumladungen
oder Unterschiede in der Permittivität im (Bulk-)Fluid nötig.
Die Raumladungen können auf unterschiedliche Arten erzeugt werden. So führt beispielsweise
die Temperaturabhängigkeit der Leitfähigkeit von Flüssigkeiten zur Ausbildung solcher Raum-
ladungen, wenn an unterschiedlichen Stellen im Kanal unterschiedliche Temperaturen einge-
stellt werden. Ein über die Länge des Kanals angelegtes elektrisches Feld kann schließlich eine
Kraft auf diese Ladungen ausüben. Desweiteren können Ladungen erzeugt werden, indem Ionen
an (Metall-)Elektroden injiziert (Injektions-EHD-Pumpen) oder durch Spaltung von Molekülen
in der Flüssigkeit erzeugt werden (Leitungs-EHD-Pumpen). Ersteres nutzt sehr hohe elektrische
Felder (>100kV/cm [89]), letzteres elektrochemische Prozesse an den Elektroden bei kleineren
Feldstärken (Abb. 2.4b) [46]5.
Aufgrund des direkten Kontaktes der Elektroden mit der Flüssigkeit, den notwendigen hohen
Spannungen (>100V) sowie den geringen erreichbaren maximalen Gegendrücken (<1kPa) [51]
sind beide Methoden für bioanalytische Anwendungen ungeeignet (vgl. Seite 22). Im Kontakt
mit wässrigen Flüssigkeiten findet darüber hinaus Elektrolyse statt – die Blasenentwicklung
kann zu einer Blockierung des Kanals oder der Pumpe führen und die Reagenzien chemisch
verändern.
Statt einer Gleichspannung über die Länge des Kanals kann auch ein speziell gesteuertes
Wechselfeld an der Kanalwand zum Antrieb genutzt werden (Wechselstrom- oder Induktions-
EHD-Pumpe). Die notwendigen Raumladungen können auf verschiedene Weise erzeugt wer-
den. Entweder werden sie an der Grenzflächen induziert (z.B. zwischen zwei Fluiden oder
an Partikeln in einer Flüssigkeit) (Abb. 2.4c), oder in der Bulkflüssigkeit. Während die
Grenzflächen-induzierten Ladungen für praktische Anwendungen weniger zweckmäßig sind,
ist die Nutzung von Bulk-Anisotropien leichter realisierbar. Entweder kann man die Leitfä-
higkeit bzw. die Permittivität von außen durch unterschiedliche Temperaturen einstellen, oder
man nutzt Temperaturgradienten, die durch die fließenden elektrischen Ströme generiert wer-
den [36]. In allen Fällen steuert man über die Länge des Kanals verteilte, als Array ausgebildete
Elektroden als Wanderwelle an, wodurch die Ladungen und damit das sie umgebene Fluid trans-
5Aufgrund der großen Abmessungen (Zentimeterbereich) handelt es sich hierbei eigentlich nicht um Mi-
kropumpen
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Hochvolt-Elektrode Masse-Elektrode
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Netto-Fluss
Schicht mit entgegengesetzten Ladungen
+U
a) Schema einer
Leitungs-EHD-Pumpe. (nach [46])
Emitter-Elektrode Kollektor-Elektrode
Kanal
Netto-Fluss
+U
b) Schema einer
Injektions-EHD-Mikropumpe.
(nach [89])
Wanderwelle
Fluid2, z.B. Silikonöl
Fluid1, z.B. ein Gas
c) Variante einer
Induktions-EHD-Mikropumpe.
Abbildung 2.4: Elektrohydrodynamische Mikropumpen. Bei Leitungs-EHD-Pumpen (a) werden um die Elek-
troden Ladungen durch Dissoziation erzeugt. Im Gegensatz dazu werden bei Injektions-EHD-
Pumpen (b) Ladungen von einer Emitterelektrode injiziert. Bei der dargestellten Variante der
Induktions-EHD-Pumpen (c) werden an der Grenzfläche zwischen zwei Fluiden Ladungen indu-
ziert, die eine zu der an den Elektroden angelegten Spannung entgegengesetzte Polarität aufweisen.
portiert werden. Ein Vorteil dieser Methode ist es, dass geringere Spannungen (40V in [36]) und
kein ohmscher Kontakt zwischen Flüssigkeit und Elektroden notwendig sind. Funktionsbedingt
benötigen derartige Wechselstrom-EHD-Mikropumpen eine hohe Anzahl von Elektroden mit
vergleichsweise komplizierter Beschaltung, was einen entscheidenden Nachteil für eine preis-
werte Integration darstellt.
Die Pumpeigenschaften aller Arten von EHD-Mikropumpen hängen zudem stark von den Ei-
genschaften der zu bewegenden Flüssigkeit ab und sind nur für nicht-leitende Flüssigkeiten
geeignet. Dies bedeutet, dass für eine Nutzung in Lab-on-a-Chip-Systemen ein zusätzliches Ar-
beitsfluid eingesetzt werden müsste, um die eigentlich relevanten Flüssigkeiten zu transportie-
ren. Ein weiter grundsätzlicher Nachteil besteht in den relativ geringen erreichbaren maximalen
Gegendrücke bei allen EHD-Mikropumpen im Bereich von <1kPa [51] (vgl. Überwindung von
Kapillardrücken, S. 22).
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2.2.3.2 Elektrokinetische Prinzipien
Elektrokinetische Prinzipien basieren – im Gegensatz zu elektrohydrodynamischen Prinzipien
– auf intrinsisch in der Flüssigkeit vorhandenen Ionen. Man unterscheidet zwischen Elektroos-
mose und Elektrophorese (Abb. 2.5).
Beim elektroosmotischen Fluss (Abb. 2.5a) wirkt ein über die Länge des Kanals angelegtes
elektrisches Feld auf die Ionen, die sich als Gegenionen zu festen Ladungen in/an der Ka-
nalwand spontan nahe der Wand konzentrieren. Hierdurch werden nicht nur die Ionen selbst,
sondern auch die sie umgebende Flüssigkeit bewegt, so dass sich ein pfropfenförmiges Strö-
mungsprofil einstellt.
Hiervon zu unterscheiden ist der elektrophoretische Fluss (Abb. 2.5b), der die Bewegung der
Ladungsträger in der Bulkflüssigkeit aufgrund Ihrer Ladungen beschreibt. Dieser Effekt wird
vor allem zur Separation von Ionen oder geladenen Molekülen ausgenutzt (z.B. Kapillarelektro-
phorese, Gelelektrophorese). In praktischen Anordnungen überlagern sich elektroosmotischer
und elektrophoretischer Fluss.
– – – – – – – – – – – – – – – – – –
+ + + + + + + + + + + + + + + + + +
+ + + + + + + + + + + + + + + + + + + + +
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+ + +
– – –
– – –
a) Elektroosmotischer Fluss
2+
+
–
2–
b) Elektrophoretischer Fluss
Abbildung 2.5: Elektrokinetische Antriebsprinzipien: Beim elektroosmotischen Fluss (a) sammeln sich (bewegli-
che) Ionen aus der Flüssigkeit nahe einer entgegengesetzt geladenen Kanalwand (feste Ladungen).
Die beweglichen Ionen werden durch ein elektrisches Feld angetrieben und ziehen auch die weiter
von der Kanalwand entfernten Schichten der Flüssigkeit mit. Beim elektrophoretischen Fluss (b)
bewegen sich Ionen in der (Bulk-) Flüssigkeit in Richtung der Elektrode mit der entgegengesetzten
Polarität.
Elektrokinetische Pumpprinzipien eignen sich grundsätzlich gut für eine Integration. Pro-
blematisch ist jedoch, dass – wie auch schon bei den EHD-Pumpen – die Elektroden in direk-
tem Kontakt mit der Flüssigkeit stehen, hohe Spannungen benötigt werden und dass dadurch
bei wässrigen Flüssigkeiten Elektrolyse auftreten kann. Darüber hinaus hängen auch hier die
Pumpeigenschaften stark von der verwendeten Flüssigkeit ab. Nicht zu unterschätzen ist auch,
dass durch die direkte elektrische Beeinflussung der Flüssigkeit nicht ausgeschlossen werden
kann, dass die Flüssigkeit selbst in ihren Eigenschaften verändert wird. Insbesondere für den
Transport von Probenflüssigkeiten kann dies einen Nachteil darstellen.
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Grundsätzlich ist hier alternativ auch der Antrieb über ein Wechselfeld möglich, jedoch besitzt
diese Methode die selben Nachteile bezüglich der geringen maximal erreichbaren Gegendrücke,
wie sie bereits für die EHD-Pumpen beschrieben wurden.
2.2.3.3 Zentrifugale Prinzipien
Bei zentrifugalen Prinzipien wird die Kraftwirkung auf die Flüssigkeit durch eine gesteuerte Ro-
tation der gesamten Kartusche ausgeübt. Das eigentliche mikrofluidische System ist dabei rein
passiv, was niedrige Herstellungskosten ermöglicht. Zweckmäßigerweise ist das mikrofluidi-
sche System in Form einer runden Scheibe ähnlich einer CD ausgebildet – man spricht hier von
einem sogenannten Lab-on-a-Disc [40]. Durch gezielte Oberflächenfunktionalisierungen kön-
nen beispielsweise hydrophobe Stopps eingebaut werden, die erst ab einer bestimmten Drehzahl
überwunden werden (Ventile). Durch eine gesteuerte Abfolge von Drehzahlen und -richtungen
können komplizierte mikrofluidische Protokolle realisiert werden. Grundsätzlich besitzt dieser
Ansatz aufgrund seiner Einfachheit ein hohes Potenzial, erlaubt er doch z.B. eine effiziente Se-
paration von Blutplasma [40] und Zellen sowie ein sonst in der Mikrofluidik schwer zu realisie-
rendes Mischen. Hinsichtlich der Detektion ist die Lab-on-Disc im Wesentlichen auf optische
Verfahren beschränkt (z.B. Fluoreszenzdetektion). Die Aufbau- und Verbindungstechnik, die
Funktionalisierung der Kanäle sowie die Einbringung von lagerfähigen (Flüssig-)reagenzien
stellen jedoch nicht-triviale Teilschritte in der Fertigungskette dar, die bisher nur zum Teil be-
herrscht sind.
2.2.3.4 Aktiv-kapillare Prinzipien
Aktiv-kapillare Prinzipien nutzen die Veränderung des Benetzungsverhaltens von Flüssigkeiten
auf einer Oberfläche durch Anlegen einer elektrischen Spannung (elektrokapillar) oder Ver-
änderung der Temperatur (thermokapillar). Beide Prinzpien sind zwar elegante Methoden zum
mikrofluidischen Flüssigkeitstransport, jedoch hängen sie stark von den Eigenschaften der Flüs-
sigkeiten ab und sind damit nicht hinreichend flexibel für einen generellen Einsatz in Lab-on-a-
Chip-Systemen.
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2.2.3.5 Bewertung direkter kontinuierlicher Pumpprinzipien
Direkt-kontinuierliche Pumpprinzpien besitzen allgemein den Vorteil eines vergleichs-
weise einfachen Systemaufbaus. Nachteilig ist jedoch bei fast allen Vertretern die starke Ab-
hängigkeit von den Eigenschaften der zu transportierenden Flüssigkeiten. Lediglich beim
zentrifugalen Prinzip ist dieser Nachteil nicht in diesem Maße gegeben. Jedoch lässt hier der
für das Prinzip notwendige Aufbau wenig Flexibilität für Fertigungsverfahren und Sensor-
konzepte.
Der Nachteil der Abhängigkeit von den Flüssigkeitseigenschaften kann umgangen werden, in-
dem eine Flüssigkeit indirekt, also z.B. über ein Gas mediiert, verdrängt wird. Diese indirekt-
kontinuierlichen Prinzipien sollen im Folgenden näher betrachtet werden.
2.2.4 Indirekte kontinuierliche Pumpprinzipien – Verdrängerpumpen
Bei dieser Gruppe von Antriebsprinzipien wird stets ein kontinuierlicher Druck aufgebaut, der
auf die zu bewegende Flüssigkeit wirkt. In den meisten Fällen handelt es sich dabei um einen
Gasdruck. Dieser kann beispielsweise durch die thermische Ausdehnung eines Gases in einem
definierten Volumen geschehen (thermopneumatisch), oder durch die thermische, chemische
oder elektrochemische Freisetzung eines Gases durch eine Phasenumwandlung.
2.2.4.1 Thermopneumatische und thermochemische Mikropumpen
Die einfachste Art thermopneumatischer Pumpen besteht aus einem Gasreservoir (meist Luft),
welches erhitzt wird. Die thermische Ausdehung des Gases kann dann zum Antrieb einer Flüs-
sigkeit genutzt werden. Nachteilig an diesem Prinzip ist, dass das bewegbare Volumen durch die
Größe des Gasreservoirs und die möglichen Temperaturen begrenzt ist. Die hohen notwendigen
Temperaturen eignen sich darüber hinaus für viele biologische Anwendungen nicht, da sie zur
Zerstörung empfindlicher Moleküle (z.B. Proteine) führen können.
Eine Alternative zum Erhitzen eines Gases ist die Ausnutzung einer Phasenumwandlung. Coo-
ney et al. [27] nutzen hierfür einen Perfluorcarbon-basierten Treibstoff. Das Erhitzen des Treib-
stoffes führt zur Verdunstung und lenkt eine Membran aus. Um eine relative konstante Flussrate
zu gewährleisten, wurden ein sehr großer Fließwiderstand in Form einer ca. 10cm langen Kapil-
lare sowie ein Rückkopplungssystem eingesetzt. Obwohl keine Angaben zur technologischen
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Realisierung der Integration des Treibstoffes gemacht wurden, besitzt dieses Prinzip eine hinrei-
chend geringe Komplexität für eine preiswerte Integration, falls es gelingt, auch auf einfachere
Weise konstante Flussraten zu erreichen. Kritisch zu sehen ist jedoch der notwendige geringe
Dampfdruck des Treibstoffes, der einer guten Langzeitstabilität entgegensteht.
Ein ähnliches Prinzip wird in [3] ausgenutzt. Hier kommt Azo-bis-(isobutyronitril) (AIBN) als
Treibstoff zum Einsatz, was bei ca 70◦C Stickstoff freisetzt. Ein Vorteil dieses Materials gegen-
über dem zuvor beschriebenen besteht darin, dass es unterhalb dieser Temperatur als Feststoff
vorliegt.
Eine besondere Variante von thermopneumatischen Mikropumpen wurde in der Gruppe von
G. Stemme (Royal Institute of Technology, Stockholm, Schweden) entwickelt. Hier wurde ein
in kleinen Mikrosphären eingeschlossenes Gasvolumen thermisch ausgedehnt. Die Glasüber-
gangstemperatur der Hülle der kommerziell erhältlichen Mikrosphären ist so gewählt, dass ab
einer bestimmten Temperatur die Hülle erweicht und der Gasdruck zu einer Ausdehnung der
gesamten Mikrosphäre führt. Werden die Mikrosphären in eine elastische Matrix eingebracht,
so dehnt diese sich als Ganzes aus. Man kann so Volumenänderungen von bis zum 10-fachen
des Ausgangsvolumens erreichen. In [91] wurde gezeigt, dass die thermische Beeinflussung der
Flüssigkeit gering ist, so dass das Verfahren auch für den Transport von biologischen Spezies
mit geringer thermischer Stabilität geeignet ist. Kritischer ist die Einschränkung, dass das Ma-
trixmaterial (hier Polydimethylsiloxan, PDMS) im Kontakt mit der zu bewegenden Flüssigkeit
steht. PDMS ist für viele immunodiagnostischen Anwendungen aufgrund seiner hohen Prote-
inadsorption [10, 23] ungeeignet.
2.2.4.2 Elektrochemische Mikropumpen
Im Gegensatz zu den zuvor beschriebenen thermopneumatischen und thermochemischen Mi-
kropumpen nutzen elektrochemische Mikropumpen den elektrischen Strom direkt (und nicht
indirekt dessen Wärmeverluste), um eine Phasenwandlung zu erreichen. Elektrochemische Mi-
kropumpen nutzen i.A. die Elektrolyse von Wasser [68]. Die gute Kontrollierbarkeit der Gas-
generation durch die Steuerung des elektrischen Stromes sowie die Einfachheit des Aufbaus
(es werden lediglich zwei mit einem wässrigen Elektrolyten in Kontakt stehenden Elektroden
benötigt) erlauben es, dieses Pumpprinzip zugleich einfach zu realisieren und zu integrieren.
Nachteilig könnte jedoch (wie bei vielen thermochemischen und einigen thermopneumatischen
Prinzipien) gesehen werden, dass es sich faktisch um einen nur in eine Richtung ablaufen-
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den/nutzbaren Prozess handelt. Bei Einwegsystemen, wie sie für diagnostische Anwendungen
notwendig sind, stellt dies jedoch meist keinen Nachteil dar.
2.2.5 Schlussfolgerung und Prinzipauswahl
In den vorangegangenen Abschnitten wurden ausführlich die Vor- und Nachteile verschiede-
ner Pumpprinzipien diskutiert. Die große Variantenvielfalt macht es nahezu unmöglich, grund-
sätzliche Aussagen zu den einzelnen Aktorprinzipien zu treffen. Dennoch soll im Folgenden
zumindest der Versuch unternommen werden, die Prinzipien tendenziell nach wichtigen Eigen-
schaften zu klassifizieren (Tabelle 2.1)
periodisch- direkt- indirekt-
mechanisch kontinuierlich kontinuierlich
Komplexität
Flexibilität
Pumpratenkonstanz
Pumprichtung
Kompatibilität mit versch. Flüssigkeiten
Kosten pro Pumpe
Integrierbarkeit
Skalierbarkeit
Energieversorgung/externe Beschaltung
Tabelle 2.1: Mögliche Klassifzierung von verschiedenen Pumpprinzipien. Aufgrund der Vielzahl von Realisie-
rungsvarianten kann diese Übersicht nur eine grobe Tendenz vermitteln, jedoch keine Aussage über
einzelne Varianten treffen. So nehmen z.B. zentrifugale Prinzpien eine Sonderstellung unter den
direkt-kontinuierlichen Prinzipien ein und sind hier nur bedingt berücksichtigt.
Grundsätzlich stellen die indirekt-kontinuierlichen Verfahren den besten Kompromiss
zwischen Komplexität, Kosten, Flexibilität und Integrierbarkeit dar. In dieser Katego-
rie zeichnen sich insbesondere elektrochemisch/elektrolytisch angetriebene Mikropumpen
durch einen einfachen Aufbau und prinzipiell gut kontrollierbare Eigenschaften aus. Ihr Ein-
wegcharakter macht sie prädestiniert für die Nutzung in Einweg-Systemen. Daher soll dieses
Prinzip für die Realisierung von Mikropumpen in komplexen Lab-on-a-Chip-Systemen für
die Point-of-Care-Diagnostik ausgewählt und in den folgenden Kapiteln eingehend unter-
sucht werden.
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2.3 Elektrolyseaktoren
Wie im vorangegangenen Abschnitt bereits erörtert wurde, besitzen Elektrolysepumpen im
Vergleich zu anderen Mikropumpenprinzipien zahlreiche Vorteile mit Blick auf eine einfache
und kostengünstige Integrierbarkeit.
Elektrolyse wurde bereits seit den 1970er Jahren als fluidisches Aktorprinzip eingesetzt.
Aufgrund dieser langen Historie sowie der Nutzung der Elektrolyse in Kombination mit Mikro-
technologien bereits seit dem Jahre 1995 erscheint es sinnvoll, zunächst einen kurzen Überblick
über bisherige Arbeiten und Nutzungsvorschläge für Elektrolyseaktoren zu geben und diese
zu bewerten. Damit wird die Grundlage für die in den nächsten Kapiteln folgende Konzeption
eines integrierten Lab-on-Chip-Systems basierend auf integrierten Elektrolyseaktoren gelegt.
2.3.1 Makroskopische bzw. nicht-planare Elektrolyseaktoren
In diesem Abschnitt sollen zunächst Aufbauten vorgestellt werden, die keine planare Integration
erlauben. Dies betrifft im Wesentlichen die folgenden drei Gruppen von Arbeiten:
• Arbeiten, die die grundsätzliche Untersuchung von elektrolytischen Phänomenen, Elek-
trodenmaterialien, Elektrolyten, bestimmten Aufbauvarianten oder der Blasengeneration
zum Ziel haben.
• Arbeiten in denen z.T. zwar ein miniaturisierter, nicht aber ein planarer Aufbau gewünscht
ist (z.B. Infusions- und Medikamentendosiersysteme). In diesen Aufbauten kommen stets
Drähte oder Stifte als Elektroden zum Einsatz.
• Sonstige Anwendungsgebiete für Elektrolyseaktorik, die makroskopische / nicht-planare
Aufbauten nutzen.
2.3.1.1 Grundsätzliche Untersuchungen und Funktionsnachweise
Makroskopische Versuchsaufbauten dienten in verschiedenen Veröffentlichung zur Charakteri-
sierung von Elektrodenmaterialien und Ansteuersystemen [68] oder des Einflusses verschiede-
ner Nafion®-Membranen6 und Elektrolytzusammensetzung auf die Gasgeneration [79]. Auch
6selektiv ionenleitendes Polymer
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in Zusammenhängen, in denen die Gasgeneration durch Elektrolyse einen Nachteil darstellt,
wurden grundlegende Untersuchungen durchgeführt. Smith und Moini [94] beschrieben bei-
spielsweise elektrolytische Vorgänge in der Kapillarelektrophorese (CE) in Kombination mit
der Elektrospray Ionisierungs-Massenspektroskopie (ESI-MS).
Eine ausführliche Untersuchung der Formierung von Gasblasen wurde in [53] durchgeführt.
In [102] wird die Entstehung elektrolytisch erzeugter Gasblasen unter dem Einfluss verschie-
dener Benetzungsmittel in der Elektrolytlösung beschrieben. Ebenso wurde die Elektrolyse
sowie die dadurch hervorgerufene Blasenbildung unter schwerkraftlosen Bedingungen unter-
sucht [61].
Ohne einen Katalysator arbeiten Elektrolyseaktoren irreversibel und erlauben daher insbe-
sondere keine periodischen Bewegungen. Unter bestimmten Bedingungen können sie jedoch
auch zum periodischen Bewegen von Membranen und Massen genutzt werden. Cameron und
Freund [20, 21] setzten hierfür eine (makroskopische) Anordnung aus Elektrolyse-Zelle und
Brennstoffzelle ein. Die erreichten Frequenzen lagen in der Größenordnung von etwa 0,1Hz.
2.3.1.2 Makroskopische/nichtplanere Elektrolyseaktoren mit konkreten Anwendungs-
gebieten
Infusionssysteme / Medikamentendosierung Elektrolyseaktoren mit Anwendungen in
der Fluidik und Biomedizin besitzen eine lange Geschichte. Insbesondere der Wunsch nach
portablen Infusionssystemen führte zu zahlreichen Entwicklungen. So wurde im Jahre 1977
bereits ein derartiges Infusionssystem für Tiere auf Basis einer Elektrolyse-Pumpe [113]
vorgeschlagen. Für die Applikation am Menschen wurden derartige Systeme z.B. von O’Keefe
im Jahre 1994 für die Schmerztherapie beschrieben [80].
Gröning et al. integrierten in [39] einen mit Platinstiften kontaktierten Elektrolyseaktor in
eine Mikrokapsel zur Medikamentendosierung. Die notwendige Energie hierfür wird drahtlos
übertragen. Ansätze zur drahtlosen Energieübertragung für Elektrolyseaktoren sind auch
in [69] beschrieben.
Das Anwendungsfeld der Infusionssysteme führte auch zur einzigen bisher beschriebenen
Nutzung von Hydrogelen als Elektrolyt für Elektrolyseaktoren [7, 50]. Diese von der Gruppe
von Dr. Sung Wan Kim an der Universität Utah ausgehenden Arbeiten nutzten hierzu eine
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makroskopische diskrete Assemblierung mit Platinstiften in einem Hydrogelblock.
Weitere Anwendungsgebiete Yoshimi et al. [111] setzten Elektrolyse in Kombination mit
einer Spritze ein, um damit Neuronen in einer Petrischale zu stimulieren. Auch hier kamen
Platindrähte zur elektrischen Kontaktierung des Elektrolyten zum Einsatz. In [38] wurden die
mittels Elektrolyse erzeugten Blasen zur Ablösung von Biofilmen eingesetzt.
Accoto et al. lenkten in [2] einen Silikonbalken mittels Elektrolyse aus, wobei die Autoren
ein mögliches Anwendungsszenario in der Biomedizinischen Robotik (z.B. weiche Greifer /
Finger) sehen.
Mit Blick auf die Nutzung für bioanalytische Untersuchungen demonstrierten Munyan et
al. [65] ein elektrolytisches Pumpen mit einem PDMS-basierten Flüssigkeitsreseroir. Die
eigentliche Pumpe besteht dabei aus einem mit Puffer gefülltem Eppendorf-Röhrchen, in
welches zwei Platin-Drähte eingeführt wurden.
Die bisher einzigen Arbeiten zu einer tatsächlichen Durchführung eines Bioassays mit elek-
trolytisch arbeitenden Pumpen stammt von Liu et al. [57, 58]. In diesen Arbeiten wurde ein
von der Firmen Motorola bzw. Combimatrix hergestelltes Mikroarray mit einer Kunststoffteil
kombiniert, welches Kanäle und Reservoire enthält. Zusätzlich befinden sich im Kunststoffteil
Reservoire (20µl ), die als Elektrolytspeicher für Elektrolysepumpen dienen. Als Elektroden
für diese Pumpen wurden Edelstahl-Elektrodenstifte bzw. Platindrähte eingelassen. Es konnte
ein jeweils vollständiger DNA- bzw. RNA-Nachweis durchgeführt werden. Ansätze zur
praktischen Integration und Herstellbarkeit wurden nicht aufgezeigt.
2.3.2 Mikrointegrierte bzw. planare Elektrolyseaktoren
Allen zuvor beschriebenen Veröffentlichungen zu Elektrolyseaktoren war gemein, dass es sich
um nicht-planare, diskret assemblierte Aufbauten von Elektroden, Reservoir und Elektrolyt
handelt. Im Folgenden sollen nun Aufbauten betrachtet werden, die direkten Bezug zu mi-
krofluidischen Entwicklungen haben. Bei diesen sind Elektroden und Elektrolyt typischerweise
planar realisiert, was auch das Ziel der vorliegenden Arbeit ist (vgl. Kap. 4).
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2.3.2.1 Grundsätzliche Untersuchungen und Funktionsnachweise, Einzelelemente
Auslenkung von Membranen mit Elektrolyse Obwohl auch im Gebiet der Mikrofluidik
und Mikrotechnologie erste Veröffentlichungen zu Elektrolyseaktoren auf das Jahr 1995 zurück
gehen [41, 66], ist dieses Antriebsprinzip bis heute - verglichen mit anderen mikrofluidischen
Aktorprinzipien (vgl. Abschnitt 2.2) - wenig verbreitet.
Neagu et al. wandten erstmals Elektrolyse als Aktorprinzip für Mikrosysteme an. In [41, 66]
wurde zunächst eine mikrotechnologisch hergestellte Membran aus Siliziumnitrid elektroly-
tisch ausgelenkt (Abb. 2.6a). Hierbei kamen ein Kupfersulfat-Elektrolyt zusammen mit einer
Platin- und einer Kupferelektrode zum Einsatz. Basierend auf diesen Ergebnissen wurde 1997
mit einem ähnlichen Aufbau das erste elektrolytisch arbeitende Mikroventil zunächst in [67]
diskutiert und in schließlich [69] realisiert (Abb. 2.6b).
Klebstoff
Silizium
Glas Auslass Einlass
a) b)
Platin-Elektrode Kupfer-Elektrode Befüllloch
Si3N4-Membran Nafion-Membran
Silizium-Wafer
Elektrolyt
Abbildung 2.6: Erste mikrointegrierte Elektrolyseaktoren (Neagu et al.). Nach dem Einfüllen des Elektrolyten in
die Kammer wird das Füllloch mit einem Epoxidharzkleber verschlossen:
a) Einfache Membranverwölbung [41, 66], b) Ventilanordnung [69]
Weitere Arbeiten, die sich der prinzipiellen Nutzung von Elektrolyse als Aktorkprinzip in
Mikrosystemen widmeten, beschäftigen sich ebenfalls mit der Auslenkung von Membranen aus
unterschiedlichen Materialien durch Elektrolyse. Während in [84] eine 40µm dicke Silizium-
Membran (Abb. 2.7a) zum Einsatz kommt, wird in [95] Parylen7 als Membranmaterial genutzt
(Abb. 2.7b). Die Kombination aus Elektrolysepumpe mit einem Elektrolyseventil mit PDMS-
Membran (Abb. 2.7c) wird in [52] beschrieben.
Elektrolyse direkt in der Probenflüssigkeit Statt einer Membran nutzen Suzuki et al.
in [98] ebenso wie Hua et al. in [44] eine (mittels Elektrolyse) direkt im Kanal erzeugte
7ein aus der Gasphase konform abscheidbares Polymer mit hydrophoben Eigenschaften und hoher chemischer
Beständigkeit
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Ti/Au Elektroden
Silizium
Parylen
Einfüllloch
Glas
Elektrolyt Si-Membran
a) Elektrolyseaktor mit Silizium-Membran
nach [84]
Parylen-MembranSilizium
Elektrolyt
Aluminiumoxidkeramik Befülloch
Pt-Elektroden
b) Elektrolyseaktor mit
Parylenmembran nach [95]
Pt und Ag/AgCl Elektroden
Si mit SiO2-Passivierung
PDMS-Membran
Ventilkammer
Pumpenkammer
SU8
Auslass
Befüllloch
Befüllloch
PMMA-Deckel
c) Kombination einer Elektrolysepumpe mit
-ventil (PDMS-Membran) nach [52]
Abbildung 2.7: Weitere Anordnungen integrierter Elektrolyseaktoren. In den ersten beiden Varianten wird das
Elektrolyt unter Vakuum eingefüllt und das Einfüllloch anschließend mit einem Epoxidharz-
Klebstoff verschlossen.
Blase als Ventil. Nachteilig an dieser Methode ist die Tatsache, dass die Elektrolyse direkt
in der zu bewegenden Flüssigkeit durchgeführt wird, was diese chemisch verändert (z.B.
pH-Wert). Yoshinobu et al. visualisierten dies in [112] mit einem ortsauflösenden pH-Sensor.
In [48, 49, 97, 110] wird dieser Effekt, d.h. die lokale Änderung des pH-Wertes bzw. der Sau-
erstoffkonzentration durch Elektrolyse, bewusst zur Referenzierung eines elektrochemischen
Sensors ausgenutzt. Als Substrat diente hier eine Kapton®-Folie8.
Trotz der beschriebenen Nachteile nutzen einige Gruppen direkt in der zu transportierenden
Flüssigkeit erzeugte Gasblasen als Pumpe [4, 12, 106].
Kopplung von Elektrolysaktoren mit speziellen Kanaleigenschaften Auch in [62] wird
eine Flüssigkeit elektrolytisch angetrieben, indem das Gas direkt in der zu bewegenden
Flüssigkeit erzeugt wird. Das Gas kann dabei jedoch an einer bestimmten Stelle im Kanal,
die hydrophob ausgebildet ist, entweichen. Eine ähnliche Anordnung wurde vom Autor der
vorliegenden Arbeit bereits in [76] beschrieben. Cheng et al. kombinierten in [25] Elektrolyse
in der zu bewegenden Flüssigkeit mit einer über die Kanallänge variierenden Oberflächenspan-
8Kapton®ist ein Polyimid der Firma DuPont.
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nung. Hierdurch können elektrolytisch erzeugte Blasen entsprechend dem Kontaktwinkel zur
Kanalwand in eine vorbestimmte Richtung wandern.
Während die zuvor beschriebenen Arbeiten Elektrolyseaktoren im Wesentlichen unabhän-
gig von einer konkreten Anwendung betrachteten, sollen im Folgenden spezielle Anwendungen
vorgestellt werden, für die mikrointegrierte Elektrolyseaktoren bisher eingesetzt wurden.
2.3.2.2 Mikrointegrierter Elektrolyseaktoren mit konkreten Anwendungsgebieten
Flüssigchromatographie und Zellisolierung/-sortierung Ein zahlreich in der Literatur
beschriebenes Anwendungsgebiet der mikrointegrierten Elektrolyse-Aktorik ist die Flüssig-
chromatografie [18, 19, 35, 42]. Hierbei wird vor allem die Eigenschaft von Elektrolysepumpen
genutzt, auf einfache Weise hohe Drücke erzeugen zu können. In den Arbeiten von Böhm et
al. [18, 19] sind darüber hinaus die präzise Kontrolle der Gasgenerierung durch Vermeidung
einer Gasübersättigung in Elektrodennähe [18] sowie durch ein elektronisches Rückkopp-
lungssystem [19] bemerkenswert. Eine Gruppe an der Univeristät von Alberta nutzte die
selbe Anordnung zum Isolieren von seltenen Zellen aus Blutproben mittels magnetischer
Partikel [37]. Auch Ho et al. beschäftigen sich in [43] mit dem Sortieren von Zellen, wobei
hier die elektrolytische Blasengeneration zur Steuerung eines mikromechanischen fluidischen
Schalters genutzt wurde.
Massenspektroskopie und Injektion/Medikamentendosierung Darüber hinaus wurden
mikrointegrierte Elektrolyseaktoren auch für weitere Anwendungsgebiete vorgeschlagen, so
z.B. für Mikrospritzen [54, 99] und als Druckgeneration für die Einspritzung in ein Elektro-
spray Ionisierungs-Massenspektrometer (ESI-MS) [85, 106] (teilweise in Kombination mit
Flüssigchromatographie [107–109]).
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2.4 Zusammenfassung und Bewertung
Betrachtet man die obigen Ausführungen so lässt sich feststellen, dass Elektrolyseaktoren be-
reits für zahlreiche Anwendungen eingesetzt oder zumindest vorgeschlagen und in ihrer Grund-
funktion demonstriert wurden. Die für eine flache, integrierte Nutzung von Elektrolyseakto-
ren interessanten Arbeiten setzen dabei fast ausschließlich klassische mikrotechnologische Ver-
fahren ein und arbeiten daher auf Glas- [12, 18, 19, 26, 35, 37, 54, 65, 98, 99] oder Silizium-
Substraten [4, 25, 42, 52, 56, 62, 106–109]. Lediglich in [85] kommt ein Kunststoffsubstrat (mit
Dünnschichtelektroden) zum Einsatz.
Etwa zwei Drittel der Arbeiten, die sich mit integrierten Elektrolysepumpen beschäftigen,
nutzen dabei Platin-Elektroden [4, 12, 18, 19, 25, 26, 37, 42, 52, 56, 58, 62, 65, 98, 99, 108], in
den restlichen Arbeiten werden Goldelektroden verwendet [35, 54, 85, 106, 107, 109]. Makro-
skopische bzw. nicht-planare Ansätze nutzen hingegen meist Platindrähte bzw. Platin- oder
Edelstahlstifte zur Kontaktierung des Elektrolyten. Integrierte Elektrolyseaktoren in planarer
(Elektroden-)Anordnung für die Durchführung von molekulardiagnostischen Nachweisen wur-
den bisher nicht beschrieben.
In Tabelle 2.2 sollen die bisherigen Veröffentlichungen zu Elektrolysepumpen bezüglich der in
dieser Arbeit betrachteten Anwendung und den damit verbundenen Anforderungen semiquan-
titativ gegenüber gestellt werden (vgl. Anhang A). Die Anforderungen umfassen die folgenden
Kriterien bzw. Fragestellungen (vgl. auch Seite 22):
1. Handelt es sich um eine (Mikro-)integrierte Lösung oder makroskopischen, assemblierten
Aufbau?
2. Wurde ein planarer Aufbau realisiert (Elektroden auf einem Substrat, d.h. nicht diskret
assembliert)?
3. Wird ein separater Aktorelektrolyt eingesetzt (keine Elektrolyse in Probe selbst und damit
Veränderung selbiger)?
4. Ist der Elektrolyt versiegelt oder offen (Lagerstabilität)?
5. Existiert eine technologische Lösung für Elektrolytintegration?
6. Liegt das eingesetzte Elektrolytvolumen in einer für eine (Mikro-)Integration relavanten
Größe (∼10µl )?
7. Ist es mit dem Aufbau möglich, Volumina in der Größenordnung von ca. 100..200µl zu
transportieren?
8. Liegen die erreichbaren Flussraten in einer Größenordnung, die es erlaubt, ein derartiges
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Volumen in wenigen Minuten zu transportieren? (z.B. 50..100µl /min möglich?)
9. Sind Gegendrücke, wie sie in mikrofluidischen Systemen z.B. durch Kapillareffekte auf-
treten können, überwindbar? (nicht möglich bei kontinuierlichen Elektrolysepumpen)
10. Handelt es sich um einen polymerbasierten Ansatz (der eine potenziell kostengünstige
Herstellung des Systems erlaubt)?
Beim Betrachten von Tabelle 2.2 kann man erkennen, dass insbesondere bestimmte Kombi-
nationen von Eigenschaften schwer zu erreichen sind. Dies ist beispielsweise bei einem plana-
ren Aufbau die gleichzeitige Forderung nach einem versiegelten Elektrolyten (Lagerstabilität)
und großen zu pumpenden Volumina. Auch eine technisch umsetzbare Einbringung des Elek-
trolyten bei einem planaren Aufbau ist ungelöst.
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5 5 0 0 0 n/a 0 0.024 5 0 3.3
5 5 0 0 0 n/a 0 4.69 5 0 3.7
5 5 0 0 0 5 2 1.86 5 0 4.5
5 5 0 0 0 1.5 2 k.A. 5 0 3.6
5 5 0 0 0 n/a kontin. 0.1 0 0 2.4
5 5 5 0 0 k.A. kontin. 0.12 0 0 3.4
5 5 5 0 0 300 20 0.21 5 0 5.5
5 5 5 0 0 8.184 8 1.4 5 0 5.6
5 5 5 5 0 0.12 1 29.4 5 0 6.9
5 5 0 0 0 k.A. k.A. k.A. 5 0 3.0
5 5 0 0 0 n/a 54 7 5 0 4.6
5 0 5 0 0 20 200 100 5 5 6.8
5 0 5 0 0 20 200 100 5 5 6.8
5 0 0 0 0 n/a kontin. 3.9 0 0 1.7
5 5 0 0 0 n/a 9 0.27 5 5 4.5
5 5 5 0 0 0.07 0 0.84 5 0 5.6
5 5 0 0 0 3.2851 2 0.3 5 0 4.3
5 5 0 0 0 n/a 0 0.05 5 0 3.3
5 5 0 0 3 n/a 1 0.19 5 0 4.0
5 5 0 0 3 n/a 3 1 5 0 4.1
5 5 0 0 3 n/a 20 0.08 5 0 4.5
0 0 5 5 5 1131 3000 1667 5 5 6.4
0 0 5 0 5 150 5 13 5 5 5.2
0 0 5 5 3 k.A. 10 33.3 5 5 5.4
0 0 0 0 5 n/a 3 k.A. 5 5 3.0
0 0 5 5 5 k.A. 100 333 5 5 7.0
Zielstellung 5 5 5 5 5 10 150 100 5 5 10.0
[4] (2004)
[12] (2008)
[18] (1999)
[19] (2000)
[25] (2007)
[26] (2009)
[35] (2007)
[37] (2003)
[54] (2000)
[52] (2008)
[56] (2008)
[58] (2004)
[57] (2006)
[62] (2008)
[85] (2008)
[99] (2002)
[98] (2003)
[106] (2003)
[109] (2004)
[107] (2004)
[108] (2005)
[50] (1999)
[65] (2003)
[80] (1994)
[111] (2004)
[113] (1977)
Tabelle 2.2: Zusammenfassung von Veröffentlichungen, die sich konkret mit elektrolytischen Pumpen für Flüssig-
keiten beschäftigen. Die Bewertung erfolgte mittels des in Anhang A beschriebenen Algorithmus. Es
werden die folgenden Kategorien verglichen:
1) Integrationsgrad,
2) Planare Elektroden vs. Stift/Draht-Elektroden,
3) Separater Aktor-Elektrolyt (keine Elektrolyse in Probe selbst),
4) Versiegelter Elektrolyt (Lagerstabilität),
5) Technologische Lösung für Elektrolytintegration,
6) Größe des Elektrolytvolumens (Größenordnung von ∼10µl ),
7) Transportiere Volumina (Größenordnung von ca. 100..200µl möglich?),
8) Erreichbare Flussrate,
9) Hohe Gegendrücke (nicht möglich bei kontinuierlichen Elektrolysepumpen),
10) Polymerbasierter Ansatz.
(k.A.=keine Angaben und auch keine Abschätzung möglich, n/a = nicht anwendbar,
kontin.=kontinuierlich)
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Bei kritischer Betrachtung der Literatur fallen eine Reihe von Punkten auf, die insbeson-
dere mit Blick auf die Anwendung von Elektrolysepumpen für integrierte Systeme in der
in-vitro-Diagnostik nicht oder nur unzureichend berücksichtigt wurden:
• Die vorgestellten Methoden zur Befüllung der Aktoren mit Elektrolytlösung sowie de-
ren Verschließen ist nur im Labor umsetzbar.
• Es ist grundsätzlich kein echtes, durchgehendes Fertigungskonzept vorhanden.
• Die Zuverlässigkeit der Benetzung der Elektroden durch den Flüssigelektrolyt ist un-
geklärt (relevant z.B. für einen Einsatz nach Transport).
• Der Vorteil der Einfachheit des Aktorikprinzips wird durch teure Technologien zunich-
te gemacht. Die Vorteile der Mikrotechnologie (Batchprozesse) kommen aufgrund der
für das Gesamtsystemen notwendigen großen Flächen nicht zum Tragen.
• Integrierte Lösungen mit Membran transportieren nur kleine Volumina. Die Eignung
für den Transport größerer Volumina - so wie in Lab-on-Chip Systemen notwendig -
ist ungeklärt.
• Es werden keine Aussagen zur Stabilität der Elektroden im Betrieb (Ablöseerscheinun-
gen, Oxidation der Haftschicht (Cr, Ti), Diffusion des Goldes, etc.) gemacht. Gerade
bei Dünnschichelektroden kann dies jedoch bei längerem Betrieb zu Problemen füh-
ren.
• Es existieren keine systematischen mathematischen Beschreibungen, die eine wirkli-
che Vorhersage der Flussrate in Kanälen (Geometrieabhängigkeit, Zeitabhängigkeit)
erlauben.
• Die Langzeitstabilität (relevant für Lagerung) wurde nicht betrachtet. Dies gilt insbe-
sondere für die Verdunstung des Elektrolyten.
• Beim Einsatz mehrerer Aktoren für den Zusammenfluss mehrerer Fluidströme / Lee-
rung mehrerer Reservoire [57] erfolgt keine Berücksichtigung/Kommentierung von
Blaseneinschlüssen / Synchronität.
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Hieraus folgt, dass trotz zahlreicher Publikationen zur mikrointegrierten Elektrolyseaktorik
derartige Pumpen derzeit nicht geeignet sind, außerhalb der Laborumgebung zuverlässig und
technologisch sinnvoll für Pumpen oder Ventile in Lab-on-Chip-Systemen bzw. der invitro-
Diagnostik eingesetzt zu werden. Daher sollen im anschließenden Kapitel zunächst grundle-
gende Zusammenhänge von Elektrolysepumpen (in verschiedenen Betriebsmodi) mit einem
angeschlossenen Kanalsystem aufgezeigt werden. Hierdurch wird ein gezielter Systementwurf
mikrofluidischer Systeme mit Elektrolysepumpen möglich.
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Kapitel 3
Berechnung und Designregeln integrierter
elektrolytischer Mikropumpen
Wie gerade gezeigt wurde, existiert bisher kein geschlossenes Konzept für die Integration elek-
trolytischer Mikropumpen in komplexere mikrofluidische Systeme. Bisherige Ansätze stellen
Einzellösungen dar, die Fertigungsaspekte nicht oder nur unzureichend adressieren, und dar-
über hinaus die Mikropumpen meist getrennt vom restlichen mikrofluidischen System betrach-
ten. In diesem Kapitel soll daher die Interaktion von elektrolytisch arbeitenden Mikropumpen
mit einem angeschlossenen Kanalsystem umfassend betrachtet, und hieraus Designvorschläge
abgeleitet werden.
Für die Betrachtung von mikrofluidischen Elektrolyseaktoren mit angeschlossenem Kanalsy-
stem sollen im folgenden Abschnitt zunächst die Grundlagen der Elektrolyse sowie der rele-
vanten Gesetzmäßigkeiten von Kanalströmungen in der Mikrofluidik kurz umrissen werden.
3.1 Theoretische Grundlagen
3.1.1 Elektrochemische Grundlagen – Elektrolyse von Wasser
In diesem Abschnitt sollen nun zunächst die Grundprinzipien von Elektrolyseaktoren vorge-
stellt werden. Elektrochemisch betrachtet handelt es sich bei einer Elektrolysepumpe zunächst
um eine elektrochemische Zelle. Eine elektrochemische Zelle besteht allgemein aus zwei
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Elektroden, die in Verbindung mit einem Elektrolyten stehen. Unter einem Elektrolyten werden
dabei chemische Verbindungen verstanden, die im festen, flüssigen oder gelösten Zustand zu
Ionen dissoziiert sind.
Elektrolytische Doppelschicht - Elektrolyse Wird eine Elektrode in einer elektrochemi-
schen Zelle durch eine äußere Spannung UKl aufgeladen, so lagern sich an der Phasengrenze
Elektrode/Elektrolyt entgegengesetzt geladene Ionen an, d.h. die Elektrode wird polarisiert.
Die auf diese Weise durch Ionen aus dem Elektrolyt gemeinsam mit der Elektrode gebildete
Kapazität heißt Doppelschichtkapazität. Auf Ionen, die sich weiter entfernt von den Elektroden
befinden, wird daher (fast) keine elektrische Kraft ausgeübt, da die Spannung im Wesentlichen
über dieser Kapazität abfällt. Der Strom I durch die elektrochemische Zelle ist entsprechend
gering. Als Ersatzschaltbild kann die Doppelschicht durch eine Parallelschaltung von Wider-
stand RD und Kondensator CD dargestellt werden.
Das Ersatzschaltbild der gesamten elektrochemischen Zelle besteht daher aus einer Reihen-
schaltung der durch die Doppelschichten an beiden Elektroden gebildeten Impedanzen und
dem vom Elektrolyten gebildeten ohmschen Widerstand (innerer Widerstand Ri der Zelle, Abb.
3.1).
RD
CD
RiI
RD
CD
UKl
Abbildung 3.1: Vereinfachtes Ersatzschaltbild einer elektrochemischen Zelle mit Doppelschichtkapazität.
Erhöht man nun die an die Elektrolysezelle angelegte Klemmspannung UKl über einen be-
stimmten Wert, so kann ein deutlicher Stromanstieg beobachtet werden (Abb. 3.2). Dieser ist auf
eine Zersetzung des Elektrolyten (Elektrolyse) zurückzuführen. Die zugehörige Spannung wird
daher auch Zersetzungsspannung Uz genannt. Der Spannungsabfall über der gesamten Elek-
trolysezelle setzt sich nun zusammen aus der Zersetzungspannung Uz und dem vom inneren
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Widerstand der Zelle Ri hervorgerufenen Spannungsabfall I ·Ri:
UKl =Uz + I ·Ri (3.1)
UZ
S
tr
o
m
 I
Klemmspannung UKl
UZ I·Ri
Abbildung 3.2: Typischer Strom-Spannungsverlauf an einer Elektrolysezelle.
Bei der Betrachtung von Abb. 3.2 fällt auf, dass auch bei Spannungen kleiner der Zerset-
zungsspannung ein Strom fließt. Anhand thermodynamischer Betrachtungen kann man zeigen,
dass die Elektrodenspannung und der direkt an den Elektroden vorherrschende Gasdruck1 mit-
einander verknüpft sind. Daher findet auch unterhalb der Zersetzungspannung die entsprechen-
de Elektrodenreaktion solange statt, bis sich an der Elektrodenoberfläche der thermodynamisch
geforderte Gasdruck eingestellt hat. Der resultierende Stromfluss wird direkt nach Anlegen der
Spannung an den Elektroden am höchsten sein und fällt danach auf den sog. Diffusions- oder
auch Reststrom ab. Dieser wiederum resultiert daraus, dass Gas von der Elektrodenoberfläche
in den Elektrolyten abdiffundiert, welches elektrochemisch dann wieder nachgebildet werden
muss.
Erst, wenn der Gasdruck an den Elektrodenoberflächen den Umgebungsdruck überschreitet,
setzt die für die Elektrolyse charakteristische Gasblasenentwicklung ein.
1falls die spezifische Elektrodenreaktion zu einer Gasbildung führt.
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Elektrolyse von Wasser Bei der Zersetzung des Elektrolyten an den Elektroden einer Elek-
trolysezelle können je nach Elektrolyt und Elektrodenmaterial verschieden Vorgänge stattfin-
den. Bei der Elektrolyse von Wasser entsteht bei Verwendung elektrochemisch inerter Elektro-
den an der Anode gasförmiger Sauerstoff und an der Kathode gasförmiger Wasserstoff (Abb.
3.3).
Elektrische Energie
Sauerstoffblasen Wasserstoffblasen
Wasser (-basierter Elektrolyt)Arbeit durch Expansion der Gasblasen
Abbildung 3.3: Vereinfachte Darstellung der Elektrolyse von Wasser. Eine ausführliche Darstellung unter thermo-
dynamischen Gesichtspunkten ist in Anhang B zu finden.
Die Nettoreaktion lautet:
2H2O−−→ 2H2 +O2 (3.2)
Die (Brutto-)Teilreaktionen an beiden Elektroden unterscheiden sich geringfügig für saure
und basische Lösungen und sind gegeben durch:
Kathode Anode
sauer: 2 H3O
+ +2 e– −−→ 2 H2O+H2 (g) 2 H2O −−→ 4 H+ +4 e– +O2 (g)
alkalisch: 2 H2O+2 e– −−→ 2 OH
– +H2 (g) 4 OH– −−→ 2 H2O+4 e– +O2 (g)
Gasgenerationsrate bei der Elektrolyse von Wasser Geht man davon aus, dass sämtliche
geflossenen Ladungen ausschließlich zur Generierung von H2 und O2 beitragen, so lässt sich
auf einfache Weise das generierte Gasvolumen Vgen als Summe der generierten Einzelvolumen
für Wasserstoff VH2 und Sauerstoff VO2 berechnen.
Vgen =VH2 +VO2 (3.3)
Pro 4 geflossenen Elementarladungen entstehen zwei H2 und ein O2 -Moleküle. Ein Mol
eines Gases besitzt unter Standardbedingungen (p = 1,01322 bar, ϑ = 25◦ C) ein Volumen
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von Vm = 24,46l/mol (Molares Volumen) und enthält NA = 6,02214179·1023mol−1 Teilchen
(Avogadro-Konstante). Das generierte Gasvolumen ergibt sich damit zu
Vgen =
2+1
4
·
N
NA
·Vm (3.4)
Die Anzahl N der pro Zeiteinheit dt geflossenen Elementarladungen e ergibt sich mit
N =
∫
i(t)dt
e
(3.5)
womit man schließlich das generierte Gasvolumen als Funktion von Strom und Zeit erhält
Vgen =
2+1
4
·
Vm
NA ·e
·
∫
i(t)dt (3.6)
oder mit der Faraday-Konstante F = NA ·e
=
3
4
·
Vm
F
·
∫
i(t)dt (3.7)
Bei einem konstanten Strom von I=1mA werden unter Standardbedingungen (s.o.) pro Sekunde
damit ca. 0,19µl Sauerstoff-Wasserstoff-Gemisch erzeugt.
Notwendiges Elektrolytvolumen Da während der Elektrolyse auch Wasser verbraucht wird,
ist es für die Konzeption eines Systems mit Elektrolysepumpen notwendig, das Mindestvo-
lumen des Elektrolyten zu kennen, bei welchem unter vollständigem Verbrauch des Wassers
gerade noch die gewünschte Gasmenge erzeugt werden kann.
Entsprechend der Reaktionsgleichung der Elektrolyse (3.2) werden für die Entstehung von 3mol
Gas 2mol Wasser verbraucht. Das molare Volumen von Wasser (Standardbedingungen) beträgt
Vm,H2O =
M
ρ =
18,02 gmol
0,998 g
cm3
≈ 18cm
3
mol
(3.8)
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Bei der Erzeugung eines Gasvolumens Vgen wird unter Standardbedingungen daher die folgende
Menge Wasser verbraucht:
VH2O =
2
3 ·
Vgen
Vm,idealesGas
·Vm,H2O
= 49·10−5 ·Vgen
(3.9)
Unter Standardbedingungen müssen für die Generierung von z.B. 100µl Gas also mindestens
49nl Wasser zur Verfügung stehen.
3.1.2 Grundlagen zu Kanalströmungen
3.1.2.1 Hydraulischer Druckabfall
Der mittels integrierter Pumpen realisierte Transport von Flüssigkeiten findet insbesondere bei
Lab-on-Chip-Anwendungen in Kanälen oder Kanalsystemen statt. Daher sollen im Folgenden
die Gesetzmäßigkeiten des Transportes von Flüssigkeiten in Mikrokanälen kurz dargestellt wer-
den.
Bei laminarem Strömungsverhalten in einem runden Kanal mit dem Durchmesser D und der
Länge L kann der hydraulische Druckabfall ∆ph über dem Kanal mit Hilfe der mittleren Strö-
mungsgeschwindigkeit u¯ = 12 ·umax und der dynamischen Viskosität η ausgedrückt werden
durch
∆ph =
c
2
·η · L
D2
· u¯, c = 64 (fu¨r kreisrunde Kanalquerschnitte) (3.10)
Ersetzt man in dieser Gleichung die mittlere Strömungsgeschwindigkeit u¯ mit dem Volu-
menstrom ˙V = A · u¯ für einen runden Kanal (Querschnitt A = pi4 ·D2), so ergibt sich eine Abhän-
gigkeit des Druckabfalls vom Kanaldurchmesser in der vierten Potenz:
∆ph =
128
pi
·η · L
D4
·
˙V (fu¨r kreisrunde Kanalquerschnitte) (3.11)
Für nichtkreisförmige Querschnitte lässt sich Gleichung 3.10 in abgewandelter Form eben-
falls anwenden. Man führt hierzu den sog. hydraulischen (bzw. gleichwertigen) Durchmesser
Dh ein. Er berechnet sich aus dem Quotienten von Querschnittsfläche A zu benetztem Umfang
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U und ergibt sich für rechteckige Querschnitte mit der Höhe H und der Breite B zu:
Dh = 4·
A
U
= 4·
H ·B
2(H +B)
=
2H
1+ HB
(3.12)
Damit kann Gleichung 3.10 geschrieben werden als
∆ph =
c
2
·η · L
Dh2
· u¯ (3.13)
Auch die Größe der Konstante c in Gleichung 3.13 ändert sich in Abhängigkeit vom Kanal-
querschnitt. Beträgt ihr Wert für runde Kanäle 64, so ist c für andere Querschnitte eine von
der Form des Querschnitts abhängige und nur aufwendig herleitbare Größe. Als Näherung zur
Berechnung von c für ein beliebiges Aspektverhältnis α = H/B eines rechteckigen Kanals kann
ein Fitting-Polynom nach Shah [93, S.196ff] genutzt werden:
cShah = 96·
(
1−1,3553α+1,9467α2−1,7012α3 +0,9564α4−0,2537α5
)
(3.14)
Es ist c≈ 56 für ein Quadrat und c = 96 für einen ebenen Spalt.
Für andere (nicht-rechteckige) Querschnitte wie Dreieck oder Trapez gelten entsprechend an-
dere Werte, die auch tabelliert vorliegen (z.B. [15]).
Zusätzlich zu den durch Scherspannungen in der Flüssigkeit hervorgerufenen Verlusten (hy-
draulischer Druckabfall) treten aufgrund von Querschnitts- und Richtungsänderungen weitere
Verluste auf. Aufgrund der in der vorliegenden Arbeit auftretenden geringen Strömungsge-
schwindigkeiten können diese jedoch vernachlässigt werden, und sollen daher hier nicht weiter
betrachtet werden. Gleiches gilt für turbulentes Strömungsverhalten.
3.1.2.2 Kapillardruck
Für einen runden Kanal mit dem Durchmesser D ist der Kapillardruck gegeben durch
pkap = 4σfg cosθ
1
D
(3.15)
Dabei sind σfg die (Oberflächen-)Spannung zwischen Flüssig- und Gasphase, und θ der (stati-
sche) Kontaktwinkel zwischen Flüssigkeit und Kanal-/Kapillarwand.
Soll eine Flüssigkeit in einem Kanal aufgrund des Kapillardruckes bewegt werden, so müs-
54 3. BERECHNUNG UND DESIGNREGELN INTEGRIERTER ELEKTROLYTISCHER MIKROPUMPEN
sen sich die Kapillardrücke an beiden Enden der Flüssigkeit im Kanal unterscheiden. Praktisch
kann dies entweder durch einen unterschiedlichen Kontaktwinkel mit der Kanalwand erreicht
werden, oder durch eine andere Kanalgeometrie. Letzteres ist oft technologisch einfacher zur
realisieren:
∆pkap = pkap,1− pkap,2
= 4σfg cosθ
(
1
D1
−
1
D2
) (3.16)
Für rechteckige Kanäle ergibt sich mit der Breite B und Höhe H nach [45]:
pkap = σfg
(
cosθo + cosθu
B
+
cosθl + cosθr
H
)
oder fu¨r θ = θu = θo = θl = θr:
= σfg
(
2cosθ
B
+
2cosθ
H
)
= 4σfg cosθ
1
Dh
(3.17)
Dabei sind θu, θo, θl, θr die Kontaktwinkel an der oberen, unteren, linken und rechten
Kanalwand sowie Dh der hydraulische Durchmesser.
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3.2 Mathematische Beschreibung elektrolytischer Mikro-
pumpen ohne Membran
Wie eingangs erwähnt wurde, ist derzeit keine systematische Betrachtung von Elektrolyseak-
toren mit angeschlossenem Kanal(system) in der Literatur zu finden. Daher sollen in diesem
Abschnitt verschiedene Betriebsmodi von Elektrolyseaktoren analytisch und numerisch näher
betrachtet werden, um Entwurfsrichtlinien für einen späteren Systementwurf abzuleiten.
Für den Einsatz von Elektrolyseaktoren in mikrofluidischen Systemen, insbesondere jedoch
als Pumpen in Lab-on-Chip-Systemen spielt die Kontrollierbarkeit des Flüssigkeitstranspor-
tes durch die Pumpen eine entscheidende Rolle. „Kontrollierbar“ meint hier insbesondere die
kontrollierte Einstellung einer bestimmten Flussrate über einer Sensorfläche bzw. die Berück-
sichtigung der Abhängigkeit der Flussrate von äußeren Parametern (Flüssigkeitseigenschaften,
Gegendrücke, ...).
Da eine Elektrolysepumpe naturgemäß Flüssigkeiten nur indirekt über den Aufbau eines Gas-
druckes durch einen Kanal pumpen kann, tritt durch die Kompressibiltät des Gases eine „Puf-
ferwirkung“ (ähnlich einem Kondensator in einem elektrischen Schaltkreis) auf. Zudem ist der
von der Kanalgeometrie, den Flüssigkeitseigenschaften sowie der Flüssigkeitslänge im Kanal
abhängige Druckabfall bei der Einstellung einer Flussrate zu berücksichtigen.
Abbildung 3.4 stellt die wesentlichen Parameter zusammen, die bei der Berechnung der Flussra-
te von integrierten Elektrolyseaktoren (ohne Membran) berücksichtigt werden müssen.
Flussrate
elektrischer Strom
Fließwiderstand
Fluidische Inertanz
Fluidische Kapazität
Oberflächeneffekte
Temperatur
Luftdruck
Abbildung 3.4: Parameter, von denen die theoretisch zu erwartende Flussrate bei einem Elektrolyseaktor mit an-
geschlossenem Kanalsystem abhängig ist.
In der Literatur zu fluidischen Elektrolyseaktoren (siehe Abschnitt 2.3) wurden diese Punkte
bisher nicht zusammenhängend betrachtet. Die folgenden Abschnitte sollen sich daher mit dem
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Zusammenspiel aus Pumpen- und Kanaldimensionierung näher beschäftigen und Einflussgrö-
ßen sowie Grenzen des Ansatzes verdeutlichen.
Die in der Mikrofluidik häufig genutzte Methode zur Beschreibung von Pumpen mit Kanal-
system besteht in der Überführung der fluidischen Parameter in elektrische Größen und damit
in ein elektrisches Ersatzschaltbild. Für den hier untersuchten Fall würde dies jedoch zu ei-
ner starken Einschränkung der Verständlichkeit und Nachvollziehbarkeit führen, da zahlreiche
Bauelementparameter vom aktuellen Zustand des Systems abhängen und darüber hinaus der
eigentliche Gasantrieb (mit seinen kapazitiven Eigenschaften) nur bedingt als anschauliches
elektrisches Bauelement beschreibbar ist. In Anhang C wird der Vollständigkeit halber dennoch
die Überführbarkeit der Elemente auf elektrische Bauelemente diskutiert. Im Folgenden soll je-
doch bewusst auf eine derartige Analogiebetrachtung verzichtet werden. Vielmehr wird für die
Beschreibung der Elektrolyseaktoren mit Kanalsystem sukzessive eine Differentialgleichung
aufgebaut, wobei vom einfachsten Fall ausgegangen wird, der schließlich um weitere Einfluss-
größen ergänzt wird. Bezugsgröße ist dabei stets die nach Gleichung 3.7 theoretisch maximal
erreichbare Flussrate, die gleich der theoretischen Gasgenerationsrate ˙Vgen|p∗ bei einem Be-
zugsdruck und einer Bezugstemperatur ist (z.B. Standardtemperatur ϑ = 25◦C, Standarddruck
p∗=1,013bar)2.
3.2.1 Kanal mit konstanter Flüssigkeitslänge
Zunächst soll ein einfacher rechteckiger Kanal (Breite B, Höhe H, A = B ·H) betrachtet wer-
den, in dem sich in einem Abschnitt der Länge L eine Flüssigkeit befindet. Das eine Ende des
Kanals sei an eine Elektrolysepumpe angeschlossen, das andere Ende arbeitet gegen Luftdruck
(p0). Typischerweise befindet sich zwischen der Flüssigkeit im Kanal und der Elektrolysepum-
pe noch ein Gasvolumen Vzw,0, welches im Idealfall gegen Null geht3.
Die Elektrolysepumpe wird nun bei Speisung mit einem Strom i(t) eine bestimmte Menge
Gas pro Zeiteinheit ˙Vgen =
dVgen
dt (bezogen auf einen Referenzdruck p∗) produzieren (siehe Glei-
chung 3.7). Dieses Gas erhöht den Gasdruck zwischen Elektrolysepumpe und Flüssigkeit auf
p1(t) . Der damit entstehende Druckabfall p1(t)− p0 über der Flüssigkeit treibt diese im Kanal
vorwärts, wobei der sich einstellende hydraulische Druckabfall ∆ph = ∆pWiderstand als Funktion
2Die folgenden Betrachtungen gehen allesamt von isothermen Bedingungen (Standardtemperatur) aus. Der
Einfluss der Temperatur wird in Kapitel 3.4 diskutiert.
3Auf die Bedeutung dieses Gasvolumens soll später noch eingegangen werden.
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Abbildung 3.5: Elektrolysepumpe mit einfachem Kanal. Die durch die Gasgeneration hervorgerufene Druckerhö-
hung treibt eine Flüssigkeit durch den Kanal. Ihr steht u.a. der strömungsgeschwindigkeitsabhän-
gige Druckabfall über der Flüssigkeit im Kanal entgegen.
der Geschwindigkeit u¯(t) = x˙ mit Gleichung 3.13 gegeben ist durch:
∆pWiderstand =
c ·η ·L
2·D2h
u¯(t)
=
c ·η ·L
2·D2h
x˙
(3.18)
Die Masse der Flüssigkeit trägt desweiteren zu einer Trägheitskomponente bei:
∆pInertanz =
F
A
=
m · x¨
A
=
ρ ·L ·A
A
· x¨
= ρ ·L · x¨
(3.19)
Da sich die Flüssigkeit im Kanal bewegt, vergrößert sich auch das Volumen zwischen Pumpe
und Flüssigkeit um A ·x auf Vzw,1. Hierdurch entsteht ein nichtlinearer Zusammenhang zwischen
Gasgenerationsrate (die bei konstantem Strom konstant ist) und Druckerhöhung. Der Druck
wird sich so lange erhöhen, bis sich ein Gleichgewicht aus Druckabfall über der Flüssigkeit
(auf Grund der Strömungsgeschwindigkeit) und Druckaufbau durch Gasgeneration eingestellt
hat.
Der Druck hinter der Flüssigkeit im Kanal kann berechnet werden, indem man davon ausgeht,
dass das Gas, welches bei einem Bezugsdruck p∗ ein Volumen von Vgen|p∗ hätte zum Aus-
gangsvolumen Vzw,0 beim Umgebungsdruck p0 hinzu kommt und nun im Volumen Vzw,1 =
Vzw,0 +A ·x eingeschlossen ist. Der letzte Term entspricht der Verschiebung der Flüssigkeit im
Kanal um den Weg x.
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Es ergibt sich damit für p1:
p1(t) =
p0 ·Vzw,0 + p∗ ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0 +A ·x(t)
(3.20)
Der treibende Druck resultiert dabei aus der Druckdifferenz p1(t)− p0 mit p1(t) nach Glei-
chung 3.20. Mit den Gleichungen 3.18, 3.19 und 3.20 ergibt sich aus dem Druck- und (auf-
grund gleicher Flächen) Kräftegleichgewicht folgende Differentialgleichung zur Beschreibung
des Problems.
−ρ ·L · x¨(t)− c ·η ·L
2·D2h
x˙(t)+
p0 ·Vzw,0 + p∗ ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0 +A ·x(t)
− p0 = 0 (3.21)
Für die Lösung empfiehlt sich ein numerischer Löser wie beispielsweise MAT-
LAB/SIMULINK. Eine hierfür notwendige schematische Repräsentation von Gleichung 3.21 ist
in Abb. 3.6 gezeigt.
∫ ∫
c ·η ·L
2 ·D2h
·
1
ρ ·L · x˙
x¨ x˙ x
p0 ·Vzw,0+p∗ ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0+A ·x(t) ·
1
ρ ·L
-
+
-
Luftdruck
Pumpe/Gasdruck
Viskose Reibung
Vgen(Q)|p∗i(t)
∫ Q(t)
p0
ρ ·L
Abbildung 3.6: Schematische Darstellung von Gleichung 3.21. Sie erlaubt die numerische Lösung der Differenti-
algleichung in MATLAB/SIMULINK.
Anhand dieses Werkzeuges ist es nun möglich, wesentliche Eigenschaften einer Kombina-
tion aus Elektrolysepumpe und flüssigkeitsbefüllten Kanälen zu untersuchen.
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3.2.1.1 Quasistatischer Fall
Unter dem quasistatischen, also zeitunabhängigen Fall soll im Folgenden der Fall verstanden
werden, bei dem sich in Abb. 3.5 die Geschwindigkeit der Flüssigkeit nach dem Einschalten der
Pumpe nicht mehr ändert. Als Voraussetzung gilt damit i(t) = I =konstant. Dieser Gleichge-
wichtsfall stellt sich so ein, dass die Flussrate der Flüssigkeit identisch mit der Gasgenerations-
rate bei dem sich einstellenden Überdruck p1 ist. Dieser Fall lässt sich dann deutlich einfacher
beschreiben.4 Zunächst wird von einer über den Strom I eingestellten Gasgenerationsrate ˙Vgen
nach Gleichung 3.7 bei einem bekannten Druck p∗ ausgegangen. Dann gilt mit der Gleichung
für ein ideales Gas unter isothermen Bedingungen:
p1 =
˙Vgen|p∗
˙Vgen|p1
· p∗
=
˙Vgen|p∗
A · x˙
· p∗
(3.22)
Strömt die Flüssigkeit im Kanal mit der Strömungsgeschwindigkeit x˙, dann ist der Druckab-
fall über Gleichung 3.18 beschrieben. Durch Einsetzen von Gleichung 3.22 in Gleichung 3.18
erhält man mit pWiderstand = p1− p0 eine quadratische Gleichung mit der folgenden gültigen
(positiven) Lösung:
x˙ =−β · p0 +
√
(β · p0)2 +2·β ·
˙Vgen|p∗
A
· p∗ mit β = D
2
h
c ·η ·L (3.23)
Abbildung 3.7 zeigt an beispielhaft gewählten Werten typische Kurvenverläufe dieser
Gleichung für Standardbedingungen. Aufgetragen ist hierbei das Verhältnis aus tatsächlicher
Flussrate (Volumenstrom der Flüssigkeit) und theoretisch möglicher Flussrate (Gasgenerations-
rate). Man kann deutlich erkennen, dass für kleine Kanäle (Dh <200µm ) bzw. große Flussraten
(große Ströme) die tatsächliche Flussrate deutlich geringer ausfällt als die theoretische Gasge-
nerierungsrate bei p∗. Für größere Kanäle (und damit geringere Druckabfälle) treten hingegen
kaum noch Abweichungen auf.
Bei der Dimensionierung eines mikrofluidischen Systems mit Elektrolysepumpen sollte daher
grundsätzlich zunächst eine Abschätzung anhand von Gleichung 3.23 durchgeführt werden,
4Alternativ zu diesem Gedankenexperiment lässt sich auch die Differenzialgleichung 3.21 derart vereinfachen,
dass der Inertialterm ρ ·L · x¨(t) Null gesetzt, Vgen in ˙Vgen · t und A ·x in A · x˙ · t umgeschrieben wird. Weiterhin gilt
t → ∞.
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Abbildung 3.7: Relation des Volumenstroms der Flüssigkeit im Kanal ˙V = x˙ ·A zur Gasgenerationsrate ˙Vgen|p∗ für
verschiedene Stromstärken I. Die Kurven entsprechen Gleichung 3.23, multipliziert mit der Ka-
nalquerschnittsfläche (quadratischer Kanal, B = H = Dh). Als Länge L der Flüssigkeit (Wasser) im
Kanal wurden typische Werte von L=10mm und L=50mm angenommen. Die Gasgenerationsrate
wurde nach Gleichung 3.7 für Standardbedingungen (p0 = p∗ = 1,013 bar, ϑ = 25◦ C ) berechnet.
insbesondere dann, wenn aufgrund sehr kleiner oder langer Kanäle, oder aber hohen Flussraten
große Druckabfälle erwartet werden.
3.2.1.2 Transienter Fall – Einfluss des Gasvolumens zwischen Pumpe und Flüssigkeit
Der Parameter Vzw,0, also das zwischen Pumpe und Flüssigkeit befindliche Gasvolumen, ist
nicht nur dann von Bedeutung, wenn es als Luftvolumen bereits vor dem Pumpvorgang exi-
stierte, sondern spielt auch dann eine Rolle, wenn es durch die Pumpe selbst erzeugt wurde.
Letzteres kann beispielsweise dann eintreten, wenn die Pumpe zwischenzeitlich ausgeschaltet
wurde, so dass sich schon ein elektrolytisch erzeugtes Gasvolumen hinter der Flüssigkeit im
Kanal befindet. Ein solcher Fall tritt bei Lab-on-Chip Systemen beispielsweise dann auf, wenn
sich die Probenflüssigkeit gerade auf der Sensorfläche befindet und dort zunächst einige Minu-
ten verbleiben muss (Diffusionszeit/Bindung der Moleküle zur/an Sensoroberfläche), bevor sie
weiter transportiert wird.
Abbildung 3.8 illustriert mit einer exemplarischen MATLAB/SIMULINK-Rechnung diesen
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Abbildung 3.8: Bewegung einer Flüssigkeit der Länge L in einem Kanal mittel Elektrolysepumpe (vgl. Abb. 3.5,
Gl. 3.21): Volumenstrom über der Zeit für verschiedene Kanalquerschnitte (Dh = B = H), Flüssig-
keitslängen L sowie für zwei Ströme I von 1mA und 10mA. Vzw,0 = Vzw|t=0 = 0µl . Berechnung
für Standardbedingungen (p0 = p∗ = 1,013 bar, ϑ = 25◦C).
Sachverhalt für unterschiedliche Flussraten und Kanalabmessungen. Zu Beginn wird idealisiert
angenommen, dass kein Gasvolumen zwischen Aktor und Flüssigkeit im Kanal existiert. Beim
Anschalten des Stromes zum Zeitpunkt t=0s treten entsprechend keine Anlaufeffekte auf. Nach
dem Ausschalten bei t=30s hat sich jedoch hinter der Flüssigkeit bereits ein Gasvolumen und
damit eine fluidische Kapazität gebildet. Es zeigt sich bereits ein deutliches Nachlaufen (in-
besondere bei I=10mA). Beim erneuten Anschalten (t=60s) wird dies als Anlaufverzögerung
deutlich.
3.2.2 Befüllen eines Kanals
Bisher wurde davon ausgegangen, dass sich eine Flüssigkeit der Länge L bereits im Kanal
befindet. Dieser Fall besitzt insofern praktische Relevanz, als dass er auch dann anwendbar
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ist, wenn sich zwischen zwei größeren Kanälen ein langes Stück Kanal mit deutlich kleinerem
Querschnitt befindet und der Druckabfall über dem kleinen Kanal dominiert.
Aufgrund desselben Sachverhaltes soll im Folgenden auch der hydraulische Druckabfall im
Reservoir (sehr großer Kanalquerschnitt) gegenüber dem Druckabfall im zu befüllenden Kanal
vernachlässigt werden.
Vzw,1 ,p1
p0
x˙
Pumpe mit Elektrolyt
Vzw,0 ,p0
Flüssigkeit im Reservoir
Kanal
Pumpe mit Elektrolyt
Flüssigkeit im Reservoir
Kanal
p0
x(t)
Abbildung 3.9: Elektrolysepumpe mit Reservoir und sich befüllendem Kanal.
Wenn die Flüssigkeit aus einem Reservoir erst in einen Kanal gepumpt werden muss, än-
dert sich die Länge L der Flüssigkeit im Kanal stetig. Hierdurch unterscheidet sich dieser Fall
vom vorhergehenden, bei dem eine konstante Flüssigkeitslänge L angenommen wurde. Im Fol-
genden soll daher der Fall des sich befüllenden Kanals (zunächst ohne Berücksichtigung von
Kapillarkräften) näher betrachtet werden.
3.2.2.1 Kanalbefüllung ohne Berücksichtigung des Kapillardruckes
Unter Vernachlässigung der Schwerkraft und des Kapillardruckes5 gilt analog zu Gleichung
3.21 (Ersetzen der Länge L durch x(t)) folgende Differentialgleichung für einen sich befüllen-
den Kanal:
−ρ · x¨(t)− c ·η
2·D2h
x˙(t)+
p0 ·Vzw,0 + p∗ ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0 ·x(t)+A ·x2(t)
−
p0
x(t)
= 0 , x(t)> 0 (3.24)
Der besseren Vorstellbarkeit wegen soll auch hierfür beispielhaft eine (numerisch be-
stimmte) Lösung der Differentialgleichung grafisch dargestellt werden (Abb. 3.10). Wie schon
zuvor werden zwei Kanäle mit hydraulischen Durchmessern von Dh = 100µm bzw. Dh =
200µm gewählt.
Man erkennt schnell, dass der Vorgang des Befüllens des Kanals hinsichtlich der Flussrate
5siehe nächstes Kapitel
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Abbildung 3.10: Füllen eines Kanals aus einem Flüssigkeitsreservoir mittels einer Elektrolysepumpe (vgl. Abb.
3.9, Gl. 3.24): Volumenstrom über der Zeit für verschiedene Kanalquerschnitte (Dh = B = H)
sowie für zwei verschiedene Gasvolumina Vzw,0 hinter dem Reservoir. Es sollte dabei beachtet
werden, dass bereits an den mit den Pfeilen gekennzeichneten Stellen jeweils x =50mm des Ka-
nals befüllt sind. Berechnung für Standardbedingunen (p0 = p∗ = 1,013 bar, ϑ = 25◦ C)
nur von geringer praktischer Bedeutung sein wird: Ein beispielsweise 50mm langer Kanal mit
(B = H = 200µm ) wäre bei Vzw,0 = 0µl schon nach etwa einer Sekunde befüllt.
3.2.2.2 Kanalbefüllung unter Berücksichtigung des Kapillardruckes
Im Folgenden soll abgeschätzt werden, welchen Einfluss der resultierende Kapillardruck auf
das Fließverhalten in Kanälen mit Elektrolysepumpen haben kann. Abb. 3.11 stellt den dabei
betrachteten Sachverhalt (weiterhin unter Vernachlässigung des hydrostatischen Druckes) dar.
Vzw,1 ,p1
p0
x˙
Pumpe mit Elektrolyt
Flüssigkeit im Reservoir
Kanal
p0
x(t)
Pumpe mit Elektrolyt
Vzw,0 ,p0
Flüssigkeit im Reservoir
Kanal
Kontaktwinkel θ
Fläche 2 (hydr. Durchmesser Dh,2)
Fläche 1 (hydr. Durchmesser Dh,1)
Kontaktwinkel θ
Abbildung 3.11: Elektrolysepumpe mit Reservoir und sich befüllendem Kanal unter Berücksichtigung des Kapil-
lardrucks.
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Zur Berechnung des Einflusses des Kapillardruckes wird Gleichung 3.24 um den Term
∆pkap erweitert:
−ρ · x¨(t)− c ·η
2·D2h
x˙(t)+
p0 ·Vzw,0 + p∗ ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0 ·x(t)+A ·x2(t)
−
p0
x(t)
+∆pkap = 0 , x(t)> 0 (3.25)
Für den in Abb. 3.11 dargestellten Sachverhalt (konstanter Kontaktwinkel), unterschiedliche
Abmessungen (Flächen) in Reservoir und Kanal) ergibt sich mit Gleichung 3.16 und den hy-
draulischen Durchmessern von Kanal und Reservoir Dh,1 und Dh,2:
−ρ · x¨(t)− c ·η
2·D2h
x˙(t)+
p0 ·Vzw,0 + p∗ ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0 ·x(t)+A ·x2(t)
−
p0
x(t)
+4σfg cosθ
(
1
Dh,1
−
1
Dh,2
)
= 0 , x(t)> 0
(3.26)
Für einen Kontaktwinkel θ < 90◦ (hydrophiles Verhalten) wird ∆pkap in Fließrichtung
wegen Dh,1 < Dh,2 positiv. Es sei angemerkt, dass es sich beim resultierenden Kapillardruck –
bezogen auf die Position x der Flüssigkeit im Kanal und ihrer zeitlichen Ableitungen – um eine
Konstante handelt.
Für eine erste Abschätzung der Größenordnungen und des Einflusses von Kapillareffek-
ten soll ein praktisch relevantes Beispiel gewählt werden, bei dem das Reservoir als Kanal-
struktur mit B2 = 2mm und H2 = 0,8mm (ergibt Dh,2 = 1,143mm) ausgebildet ist6. Die Ab-
messungen des zu befüllenden Kanales werden wie in den vorangegangenen Beispielen mit
B1=H1 =100µm und B1=H1 =200µm angenommen. Als Kontaktwinkel sollen typische Werte
von 30◦,90◦, 110◦ und 150◦ für jeweils das gesamte System gewählt werden. Der Wert θ = 90◦
ist hier als Referenzwert zu verstehen und entspricht dem im vorangegangenen Kapitel betrach-
teten Fall (Vernachlässigung des Kapillardruckes, vgl. Abb. 3.10).
Abbildung 3.12 zeigt die mit MATLAB/SIMULINK für einen Strom von I=1mA berechne-
ten Kurven (unter Standardbedingungen). Man erkennt, dass der Einfluss des Kapillardruckes
insbesondere bei großen Volumina Vzw,0 berücksichtigt werden muss (Diagramme auf rechter
Seite). Während ein hydrophober Kanal zunächst die Befüllung verhindert, bis im Gasvolumen
6Diese Reservoir-Dimensionierung findet z.B. in [13] bzw. in Kapitel 5 Anwendung.
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Abbildung 3.12: Befüllgeschwindigkeit von Kanälen aus einem Reservoir unter Berücksichtigung des Kapillar-
druckes für verschiedene Kontaktwinkel (restliche Werte im Text). Während für Vzw,0 ≈ 0 die
Kapillarität des Kanals keine Rolle spielt (links), so zeigt sich doch eine große Abhängigkeit bei
größeren Vzw,0 (rechts). Hydrophile Kanäle werden hier zunächst schneller befüllt, während hy-
drophobe Kanäle zunächst als kapillarer Stopp wirken, bis der Kapillardruck vom Gasdruck hinter
der Flüssigkeit überschritten wird. Berechnung für Standardbedingungen (p0 = p∗ = 1,013 bar,
ϑ = 25◦ C) und I=1mA.
hinter der Flüssigkeit der Kapillardruck erreicht wird (hydrophober Stopp), so beschleunigt ein
hydrophiler Kanal die Befüllung.
3.2.3 Zusammenfassung
Aus den vorangegangenen Betrachtungen können zunächst die folgenden Charakteristika von
Elektrolyseaktoren mit direktem Gasantrieb festgehalten werden:
• Die Flussrate kann bei hohen Druckabfällen (große Flüssigkeitslänge, kleiner Kanal-
querschnitt, hohe Fließgeschwindkeit) deutlich geringer ausfallen als die theoretische
Gasgenerationsrate nach Gleichung 3.7, ist jedoch bei konstanter Flüssigkeitslänge
konstant.
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• Das Gasvolumen zwischen Aktor und Flüssigkeit wirkt als fluidische Kapazität und
kann zu starken Anlauf- und Nachlaufeffekten führen. Dies ist auch dann der Fall,
wenn sich das Gasvolumen erst durch die Gasgeneration gebildet hat.
• Verstärkt werden die Anlauf- und Nachlaufeffekte durch einen hohen Fließwiderstand
im Kanal.
• Da die Änderung der Flüssigkeitslänge beim Befüllen eines Kanals zur Erhöhung des
Fließwiderstandes führt, kann die Flussrate bei ungünstiger Kanaldimensionierung im
Laufe der Pumpdauer stark abfallen.
• Kapillareffekte spielen insbesondere dann eine entscheidende Rolle, wenn das Gasvo-
lumen zwischen Aktor und Flüssigkeit groß ist.
Es fällt auf, dass die Pumpraten z.T. stark von dem System innewohnenden Parametern
abhängen können. Ein kritischer Punkt ist beispielsweise das unvermeidbare Gasvolumen
zwischen Aktor und Flüssigkeit, was sowohl für Nach-/Anlaufeffekte als auch für den großen
Einfluss des Kapillardruckes verantwortlich ist. Weiterhin fraglich bei Elektrolyseaktoren
mit direktem Gasantrieb ist die Stabilität über einen längeren Zeitraum, da der Elektrolyt
schnell verdunsten kann. Daher sollen im Folgenden auch Elektrolyseaktoren, die mit einer
verformbaren Membran versehen sind, betrachtet werden.
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3.3 Mathematische Beschreibung elektrolytischer Mikro-
pumpen mit Membran
Die bisherigen Überlegungen gingen davon aus, dass der elektrolytisch erzeugte Gasdruck di-
rekt auf eine Flüssigkeit im Kanal wirkt. Dies setzt voraus, dass der Elektrolyt in direkter pneu-
matischer Kommunikation mit der Flüssigkeit im Kanal steht, was jedoch insbesondere bezüg-
lich Herstellung und Lagerung problematisch ist (vgl. Kapitel 2.3).
Ist jedoch der Elektrolyt von einer Membran bedeckt, so wird diese zunächst durch den elek-
trolytisch erzeugten Gasdruck ausgelenkt (Abb. 3.13). Der sich zwischen Membran und Umge-
bungsdruck einstellende Druckunterschied treibt schließlich die Flüssigkeit an.
Pumpe mit Elektrolyt
Vzw,1 ,p1
Flüssigkeit
p0
Pumpe mit Elektrolyt
Vzw,0 ,p0
L
Flüssigkeit
Kanal
p0
x˙
Membran Membran
VM , pM
Abbildung 3.13: Elektrolysepumpe mit Membran.
3.3.1 Membranverwölbung und -eigenschaften
3.3.1.1 Vorüberlegungen zu Materialeigenschaften
Da die komplette Volumenverdrängung von der Membran vermittelt werden muss, ergibt sich,
dass eine geeignete Membran eine hohe Dehnfähigkeit besitzen muss. Vereinfachend können
zwei Arten der Materialverformung unterschieden werden: elastische (Abb. 3.14a) und plasti-
sche (Abb. 3.14b) Verformung.
Anhand von idealisierten Materialeigenschaften sollen zunächst grundsätzliche Eigenschaf-
ten beider Verformungsarten diskutiert werden.
Ein linear-elastisches Material ist durch sein E-Modul E beschrieben. Um eine große Ver-
formung mit möglichst geringen Kräften zu erreichen, sollte es möglichst klein sein. Mit dem
Hookschen Gesetz ist das E-Modul eines Materials gegeben durch:
E =
dσ
dε (3.27)
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ε
σ
a) linear-elastisches Verhalten
ε
σ
σF
εF
b) Elastisch-ideal-plastisches
Verhalten
Abbildung 3.14: Idealisierte Spannung-Dehnungs-Diagramme. (σ Spannung, σF Fließspan-
nung/Streckgrenze/Streckspannung, ε Dehnung, εF Fließdehnung)
Neben der Verwendung von Materialien mit rein elastischem Dehnverhalten ist es auch
denkbar, ein Membranmaterial in seinem plastischen Verformbereich zu nutzen. Um den plasti-
schen Verformbereich zu erreichen muss jedoch zunächst eine sog. Fließspannung σF bei der
Fließdehnung εF überschritten werden (bis dahin geht man von elastischem Verhalten aus, vgl.
Abb. 3.14b).
Wie bereits angedeutet sind bei der in dieser Arbeit beschriebenen Anwendung große Dehnung
notwendig, was eine einfache analytische Beschreibung (z.B. über Methoden der Plattentheo-
rie) nicht mehr möglich macht. Zudem interessiert nicht die Höhe der ausgelenkten Membran,
sondern das Volumen und damit die konkrete Form. Daher werden im weiteren Verlauf die
Betrachtungen mit begleitenden numerischen Simulationen mittels Finiter Elemente Metho-
de (FEM) unterstützt. Damit ist es auch möglich, Membranverformungen von komplizierteren
Membrangeometrien (die z.B. durch ein mikrofluidisches Reservoir vorgegeben sind) vorherzu-
sagen und experimentell bestimmte Materialparameter (z.B. Spannungs-Dehnungs-Kennlinien)
in die Berechnung mit einzubeziehen.
3.3.1.2 FEM-Simulation der Volumenverformraten
Die im weiteren Verlauf beschriebenen numerischen Betrachtungen werden mit dem FEM-
Paket ANSYS der Firma CadFEM durchgeführt. Es soll daher nun kurz das Vorgehen der FEM-
Simulation mit ANSYS und die Ableitung der mikrofluidischen Größen beschrieben werden.
Bei den hier beschriebenen Elektrolyseaktoren wird die Membran dadurch ausgelenkt, dass der
Gasdruck unter ihr durch Zunahme der Gasstoffmenge erhöht wird. Dies lässt sich in ANSYS
jedoch nicht ohne Weiteres abbilden. Stattdessen soll auf die Membran zunächst ein Druck wir-
ken, der beim Elektrolyseaktor dem Druckunterschied ∆p zwischen Elektrolyseraum unter der
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Membran pM und dem Druck über der Membran p1 entspricht (vgl. Abb. 3.13).
Dieser Druckunterschied ∆p wird nun im FEM-Modell stetig erhöht, wobei das dabei entste-
hende (verformte) Volumen unter der Membran (VM) berechnet werden kann. Der Druck pM
entspricht dem Gasdruck, der infolge einer Kompression des generierten Elektrolysegases ent-
steht. Das bei einem bestimmten Strom I zu einem Zeitpunkt t1 generierte Gasvolumen Vgen|p∗,T
für einen bekannten Druck p∗ (und Temperatur T ) kann über Gleichung 3.7 bestimmt werden.
Damit kann – unter Nutzung der Zustandsgleichung für ein ideales Gas – dem aktuellen Verfor-
mungszustand eine Zeit t1 während der Elektrolyse zugeordnet werden, wenn die Gasgenerati-
onsrate konstant (i(t) = I =konst.) oder für die betrachtete Zeit bekannt ist:
∫ t1
0
( ˙Vgen|p∗(i(t)))dt =
∆p+ p∗
p∗
·VM(t1)
˙Vgen|p∗,I · t1 =
∆p+ p∗
p∗
·VM(t1)
(3.28)
Entsprechend gilt:
t1 =
∆p+ p∗
p∗
·
VM(t1)
˙Vgen|p∗,I
(3.29)
Es sein bemerkt, dass wie schon zuvor p∗ der Druck am Ausgang des Kanals sein kann, aber
nicht sein muss. Vielmehr kann hier ein beliebiger Druck mit zugehörigem Gasvolumen nach
Gleichung 3.7 eingesetzt werden.
Diese Umrechnung in eine Zeit erlaubt es nun, eine Volumenverformrate ˙VM für einen belie-
bigen Strom I anzugeben und damit mit den Ausführungen für die Fließgeschwindigkeit bei
einem Elektrolyseaktor ohne Membran (vgl. Abschnitt 3.2) zu vergleichen.
In den folgenden beiden Abschnitten soll nun das grundsätzliche Verhalten von Membranen
mit elastischer und plastischer Verformung untersucht und gegenüber gestellt werden. Dabei
sollen zur Veranschaulichung je drei idealisierte Materialien betrachtet werden (Tabelle 3.1),
deren Parameter so gewählt wurden, dass sie in einer praktisch relevanten Größenordnung lie-
gen (vgl. Kap. 4.4) und eine Vergleichbarkeit untereinander erlauben.
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ideal-elastisch elastisch-ideal-plastisch
Variante E [MPa] Variante σF [MPa] εF [%]
A 1 D 3 5
B 10 E 10 5
C 60 F 10 1
Tabelle 3.1: Ausgewählte Materialparameter für den Vergleich von elastischem und plastischem Membranverform-
verhalten. Man beachte, dass das E-Modul von Variante „C“ gleich dem E-Modul bis zur Fließgrenze
von Variante „D“ gewählt wurde.
3.3.1.3 Berechnung der Membranverformung für ideal-elastische Materialien
Die Verformung von Membranen mit ideal-elastischen Verhalten wird wie zuvor dargestellt
numerisch mittels FEM bestimmt. Mit Einschränkungen ist hier auch eine analytische Lösung
(und damit eine schnellere Abschätzung des Verhaltens) möglich. Daher wird im Folgenden
auch dieser Weg der Vollständigkeit halber dargestellt.
Analytisch ist die maximale Auslenkung einer runden, elastischen Membran mit fester Rand-
einspannung7 in beliebiger Auslenkung beschrieben durch [29, S. 148]:
∆p ·r40
Ed4 =
16
3(1−ν2)
wmax
d︸ ︷︷ ︸
Biegung
+
7−ν
3(1−ν)
w3max
d3︸ ︷︷ ︸
Zug
(3.30)
Hierbei sind ∆p der Druckunterschied zwischen beiden Seiten der Membran, r0 der Radius der
runden Membran, E das E-Modul, d die Dicke der Membran, ν die Querkontraktionszahl und
wmax = w(r = 0) die Höhe der Auslenkung im Mittelpunkt der Membran. Beim Betrachten
von Gleichung 3.30 ist ersichtlich, dass für wmax  d die Membran im Wesentlichen auf Zug
belastet wird.
Unter der Annahme einer Verformung in Form einer Kugelschale und reiner Zugbelastung kann
das Volumen unter der Membran VM berechnet werden durch:
VM ≈VKugelschale =
pi
6 ·wmax(3·r
2
0 +w
2
max) (3.31)
7bei gelenkig gelagertem Rand wäre der erste Summand noch mit 5+ν1+ν zu multiplizieren
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wobei nach Gleichung 3.30 gilt:
wmax ≈
3
√
∆p ·r40
E ·d ·
3(1−ν)
7−ν
(3.32)
Weiterhin kann festgestellt werden, dass der Widerstand, den die Membran einer äußeren
Belastung entgegen setzt, bei einer auf Biegung belasteten Membran (kleine Auslenkungen)
linear mit der Auslenkung wächst, während er bei großen Auslenkungen (Zugbelastung) mit
der dritten Potenz ansteigt. Dies kann für die hier betrachte Anwendung inbesondere aufgrund
der großen zu erwartenden Dehnungen problematisch sein. Eine konstante Gasgenerationsrate
würde daher keine konstante Volumenänderung ˙VM unter/über der Membran erzeugen. Abbil-
dung 3.15 verdeutlicht diesen Sachverhalt für eine runde Membran (Radius r0=3mm) mit einer
Membrandicke von d =50µm und stellt die numerisch und analytisch bestimmten Lösungen für
die Materialvarianten „A“ - „C“ (vgl. Tabelle 3.1) gegenüber.
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Abbildung 3.15: Mit ANSYS und analytisch berechnete Volumenverformraten und Volumen unter der Mem-
bran für verschiedene ideal-elastische Materialparameter (Membran: Dicke d =50µm , Radius
r0=3mm). Die Zeit auf der Abszisse ist auf einen mit I=1mA bei Standardbedingungen betrie-
benen Elektrolyseaktor und damit einer Gasgenerationsrate ˙Vgen(t)|p∗ = 0,19µl /s bezogen. Die
Abweichung der nach Gleichung 3.30 berechneten analytischen Kurven sind auf die Dickenver-
ringerung der Membran zurückzuführen, die in Gleichung 3.30 vernachlässigt wird. +++ Rate,
— Volumen.
Grundsätzlich kann das Problem des starken zeitlichen Abfalls der Volumenverformrate
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entweder durch eine geeignete Steuerung der Gasgenerationsrate oder durch ein Rückkopp-
lungssystem kompensiert werden. Im Falle geringer E-Moduln kann der Effekt – zumindest
bei kleinen Auslenkungen – auch dann vernachlässigt werden, wenn der Druckabfall über dem
angeschlossenen Kanal hinreichend groß gegenüber dem für die Auslenkung benötigten Druck
ist (kleines E-Modul der Membran, „A“ in Abb. 3.15). Alle drei Ansätze wurden von Cooney
et al. [27] für einen thermopneumatischen Aktor diskutiert. Ein Rückkopplungssystem kommt
jedoch aufgrund des hohen Aufwandes (Kosten) für den hier zu entwerfenden Aktor nicht in
Frage. Eine Kompensation über den steuernden Strom (und damit die Gasgenerationsrate) ist
hingegen grundsätzlich denkbar. Eine rein passive Lösung über einen definierten, hinreichend
hohen Fließwiderstand kann ebenfalls leicht in ein Gesamtsystem integriert werden, erfordert
jedoch sehr lange bzw. sehr kleine Kanäle und führt damit zu ähnlichen Problemen, wie sie in
Abschnitt 3.2.1.2 für einen Aktor ohne Membran beschrieben wurden.
3.3.1.4 Berechnung der Membranverformung für ideal-plastische Materialien
Wie schon zuvor für elastische Materialien (Abb. 3.15) soll nun auch für die plastische
Verformung mittels FEM untersucht werden, wie sich bestimmte Materialparameter auf die
Volumenverformrate auswirken.
Die Membran soll wieder eine Dicke von d =50µm besitzen. Betrachtet werden sowohl
unterschiedliche Fließspannungen als auch Fließdehnungen, wie sie in Tabelle 3.1 auf Seite 70
zusammen gefasst sind. Die Ergebnisse sind in Abb. 3.16 dargestellt.
Die Bilder a)-d) auf der rechten Seite dieser Abbildung stellen die Membran „E“ zu
verschiedenen Zeitpunkten dar, wobei die Farben dem plastischen Anteil der Dehnung entspre-
chen.
Alle Kurven in Abb. 3.16 fallen zu Beginn steil ab, was dem elastischen Bereich der Spannungs-
Dehnungs-Kurven entspricht. Hier tritt zunächst noch keine plastische Dehnung auf (a). Diese
setzt schließlich zuerst an den Stellen mit der höchsten Spannung (Einspannung am Rand) ein.
Die Kurven weisen anschließend einen unterschiedlich stark ausgeprägten Knick auf. Wie
in den Bildern b) und c) zu erkennen ist, handelt es sich dabei um den Bereich, bei dem
das zentrale Gebiet der Membran beginnt, sich plastisch zu verformen. Erwartungsgemäß
setzt dies bei einem Material mit einer kleineren Fließspannung („D“) eher ein als bei einer
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Abbildung 3.16: Mit ANSYS simulierte Volumenverformraten und Volumen unter der Membran für verschiedene
elastisch-ideal-plastische Materialien (Membran: Dicke d =50µm , Radius r0=3mm). Die Zeit auf
der Abszisse ist auf einen mit I=1mA bei Standardbedingungen betriebenen Elektrolyseaktor und
damit einer Gasgenerationsrate ˙Vgen(t)|p∗ = 0,19µl /s bezogen. Die Bilder auf der rechten Seite
zeigen die plastische Dehnung der Membran „E“ zu verschiedenen Zeiten. Die Markierung in den
Bildern a) und b) verdeutlicht jeweils die Lokalisierung der einsetzenden plastischen Verformung.
+++ Rate, — Volumen.
großen („E“), da die zur Dehnung der Membran notwendige Kraft (und damit der notwendige
Druck) geringer ist. Entsprechend ist auch die Volumenverformrate bei „D“ am höchsten. Für
sehr große Dehnungen (große Zeiten im Diagramm) spielt schließlich nur noch die Höhe der
Fließspannung eine Rolle, da sich hier nahezu die gesamte Membran im plastisch verformten
Bereich befindet (Kurven „E“ und „F“).
Zusammenfassung zu elastischen und plastischen Membranmaterialien Zusammenfas-
send können zunächst die folgenden Eigenschaften von Elektrolyseaktoren mit Membran fest-
gehalten werden:
• Je höher E-Modul (elastisch) bzw. Fließspannung (plastisch) des Membranmaterials
sind, desto höher muss die Gasgenerationsrate (also der Strom) gewählt werden, um
ein bestimmtes Volumen in einer festgelegten Zeit zu verdrängen (vgl. rechte Ordinaten
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in Abb. 3.15 und 3.16). Der Einfluss der Fließdehnung kann jedoch i.A. vernachlässigt
werden.
• Weder mit einer elastischen Membran, noch mit einer elastisch-ideal-plastischen Mem-
bran ist es ohne weiteren Aufwand möglich, konstante Flussraten zu realisieren. Grün-
de hierfür sind:
– Der mögliche Druckanstieg unter der Membran hängt bei konstantem Strom vom
Gasvolumen unter der Membran ab (aktueller Verformungszustand). Wird pro
Zeiteinheit eine bestimmte Menge an Gas generiert, so ist der dadurch verursach-
te Druckanstieg unter der Membran zu Beginn der Verformung deutlich höher als
zu einem späteren Zeitpunkt.
– Bei einer elastischen Membran nimmt die in der Membran wirkende Spannung
mit steigendem Verformungsgrad stetig zu.
– Bei einer sich plastisch verformenden Membranen setzt der Übergang vom elasti-
schen in den plastischen Bereich nicht gleichzeitig an allen Stellen der Membran
ein.
• Für eine elastische Membran mit sehr geringem E-Modul (und Dicke) kann erreicht
werden, dass zumindest in bestimmten Grenzen gilt ˙Vgen ≈ ˙VM. Damit kann hier von
einem ähnlichen Verhalten (mit ähnlichen Problemen im dynamischen Verhalten) aus-
gegangen werden wie bei Elektrolyseaktoren ohne Membran (vgl. hierzu Kap. 3.2).
Als ein weiterer Gesichtspunkt soll der Druck, der unter der Membran herrscht, betrachtet
werden (Abb. 3.17). Ist dieser gering (sehr „weiche“ Membran), so gelten für die Abhängigkeit
der Flussraten vom Gegendruck (Kapillar, hydraulischer Druckabfall, Luftdruck) näherungs-
weise die Betrachtungen aus Abschnitt 3.2 für einen Elektrolyseaktor ohne Membran. Ist dieser
jedoch hoch, so können kleinere Schwankungen im Gegendruck oft vernachlässigt werden. Dies
stellt einen Vorteil insbesondere von sich plastisch verformenden Membranmaterialien dar.
3.3.2 Befüllen eines Kanals
Die Verwendung einer Membran erlaubt es, auf das Gasvolumen zwischen Elektrolyseaktor
und zu bewegender Flüssigkeit zu verzichten. Dies bringt viele Vorteile mit sich, insbesondere
vermeidet es die damit verbundene fluidische Kapazität. Darüber hinaus entfällt die Betrachtung
eines Kanals mit konstanter Flüssigkeitslänge (vgl. Abschnitt 3.2.1). Entgegen der Darstellung
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Abbildung 3.17: Simulierter Druck unter der Membran als Funktion des ausgelenkten/verdrängten Volumens, ver-
gleichend für ideal-elastische und elastisch-ideal-plastische Materialien. Parameter wie in Abb.
3.15 bzw. 3.16.
in Abb. 3.13 soll daher im Folgenden davon ausgegangen werden, dass gilt: Vzw,0 = 0. Bei
inkompressibler Flüssigkeit und Membran wirkt entsprechend der Druck unter der Membran
pM direkt auf die Flüssigkeit. Dies erlaubt eine starke Vereinfachung bei der Aufstellung der
Differentialgleichung. Analog zu Gleichung 3.20 gilt mit der aus ANSYS ermittelten Funktion
pM,Ansys(VM):
−ρ · x¨(t)− c ·η
2·D2h
x˙(t)+ p∗
Vgen(t)|p∗
A ·x2(t)
−
pAnsys(A ·x(t))
x(t)
−
p0
x(t)
= 0, x(t)> 0 (3.33)
Die (numerische) Lösung dieser Differentialgleichung („kombinierte Simulation“, vgl. z.B.
[8]8) erlaubt es, den Einfluss verschiedener Membranmaterialien auf das Fließverhalten zu ver-
anschaulichen. Es sollen daher die zuvor betrachteten Membranmaterialien „A“-„F“ in Kombi-
nation mit einem Kanal (Querschnitt: 200µm x200µm ) bei einem Elektrolysestrom von 10mA
betrachtet werden. Dies entspricht dem Entleeren eines direkt über der Membran befindlichen
Flüssigkeitsreservoirs in einen Kanal. Durch die Zunahme der Flüssigkeitslänge im Kanal steigt
8Statt des Netzwerksimulationstools wie in [8] wird in der vorliegenden Arbeit MATLAB/SIMULINK genutzt.
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der hydraulische Druckabfall. Die Ergebnisse sind im Abb. 3.18 dargestellt.
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Abbildung 3.18: Vergleich zwischen Volumenverformrate der bloßen Membran mit einer Membran mit ange-
schlossenem Reservoir/Kanal. Die Berechnungen beziehen sich auf einen Strom von I=10mA
und Kanalabmessungen von 200µm x200µm . Membran-Parameter wie in Abb. 3.15 bzw. 3.16.
Die Kurven repräsentieren das Befüllen des Kanals aus einem Reservoir, welches sich über der
Membran befindet. Die Druckangaben entsprechen dem Druckabfall über der Membran.
Es fällt auf, dass elastische Materialien mit niedrigem E-Modul („A“) sich erwartungs-
gemäß ähnlich verhalten wie ein Elektrolyseaktor ohne Membran. Hier zeigt sich eine starke
Abhängigkeit von den auftretenden Gegendrücken. Ein höheres E-Modul („B“, „C“) verringert
diese Abhängigkeit, führt jedoch zu viel geringen Flussraten. Die plastisch verformbaren
Materialien zeigen aufgrund ihres hohen Tangentenmoduls bereits sehr zeitig eine geringe
Abhängigkeit vom Gegendruck. Im Unterschied zu den elastischen Materialien erlauben sie
jedoch höhere Flussraten beim selben Strom. Dies wird insbesondere beim Vergleich der
Kurven „C“ und „D“ deutlich, die dasselbe E-Modul/Tangentenmodul aufweisen.
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Hieraus folgt, dass gerade bei großen Verformungen (zum Verdrängen großer Volumina
im Bereich von 100..200µl ) plastisch verformbare Membranmaterialien Vorteile aufweisen,
da sie – bei geeigneter Auswahl – eine geringere Abhängigkeit von „äußeren“ Faktoren (z.B.
Kapillareffekte und Fließwiderstände) bei gleichzeitig höheren erreichbaren Flussraten er-
lauben.
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3.4 Einfluss von Luftdruck und Temperatur
Bei den bisherigen Betrachtungen wurde davon ausgegangen, dass das generierte Gasvolumen
bekannt ist. Unter der Annahme von Standarddruck und Standardtemperatur wurde das gene-
rierte Gasvolumen über Gleichung 3.7 berechnet und die Gasgenerationsrate als lediglich vom
Strom abhängig betrachtet. Dies ist für die Dimensionierung eines Systems durchaus sinnvoll
und auch oft ausreichend. Der durch Druckabfälle im Fluidiksystem hervorgerufene Druckan-
stieg wurde ebenfalls bereits in den bisherigen Gleichungen berücksichtigt.
Allerdings wurde der von außen auf das System wirkende Luftdruck bisher als konstant
(p0=1,013bar) angenommen. Auch wurde das molare Volumen für eine konstante (feste) Tem-
peratur von ϑ = 25◦C berechnet. Beide können im praktischen Einsatz von den Standard-
parametern abweichen. Es soll daher9 im Folgenden – vereinfachend quasistatisch für einen
Elektrolyseaktor ohne Membran – untersucht werden, welche Fehler bei unterschiedlichen
(Luft)drücken und Temperaturen zu erwarten sind, und wie deren Einfluss reduziert werden
kann.
3.4.1 Einfluss des Luftdruckes auf die Flussrate
Betrachtet man die Differentialgleichung zur Beschreibung eines Elektrolyseaktors mit ange-
schlossenem Kanal (Gleichung 3.21 auf Seite 58), so betrifft eine Änderung des äußeren Luft-
druckes nur den letzten Term auf der linken Seite („−p0“). Anhand des quasistatischen Falls
(Gleichung 3.23 und Abb. 3.7) lassen sich zur Veranschaulichung nun die Abweichungen be-
stimmen, die bei unterschiedlichen Luftdrücken auftreten. Die Ergebnisse sind in Abb. 3.19 für
typische Werte des Luftdrucks dargestellt.
Es zeigt sich, dass auch schon bei häufig vorkommenden Luftdruckschwankungen (bzw.
bei größeren geographischen Höhen) Abweichungen von bis zu 4,5% auftreten können. Jedoch
werden die Abweichungen für große Druckabfälle über dem Kanal (kleiner Kanalquerschnitt,
große Flüssigkeitslänge, große Fließgeschwindigkeit) geringer, da diese zunehmend dominie-
ren. Dies kann zur Stabilisierung ausgenutzt werden. So ist zwar dann die sich einstellende
Flussrate nicht mehr gleich der theoretisch zu erwartenden Gasgenerationsrate (vgl. Abb.
3.7), jedoch ein niedrigerer und damit stabilerer Wert. Ein ähnlicher Effekt ist damit auch
9auch mit Blick auf die zahlreichen Veröffentlichungen zu Elektrolyseaktoren ohne Membran (vgl. Kap. 2.3).
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Abbildung 3.19: Abweichung der Flussrate ( x˙(p0)
x˙(p∗0)
−1) als Funktion des Umgebungsdruckes p0 und unterschiedli-
chen Strömen und Kanalquerschnitten (vgl. auch Abb. 3.7). Als Referenzluftdruckdruck p∗0 wurde
der Standarddruck von 1013,25mbar gewählt, die Flüssigkeitslänge im Kanal beträgt L=50mm.
Erwartungsgemäß zeigt die Kurve für den höchsten hydraulischen Druckabfall im Kanal (hoher
Strom I, kleiner hydraulischer Durchmesser Dh) die geringste Abhängigeit von Luftdruckschwan-
kungen.
bei Elektrolyseaktoren mit Membran zu erwarten, da hier der Druckabfall über der Membran
das Gesamtsystem dominiert. Dies hat – gegenüber von Elektrolysepumpen ohne Membran
noch den weiteren Vorteil, dass damit nicht die Probleme einer wie in Abb. 3.8 dargestellten
Nachlaufwirkung (fluidische Kapazität) verbunden sind.
3.4.2 Einfluss der Temperatur auf die Flussrate
Bisher wurden alle Betrachtungen für den isothermen Fall bei der Standardtemperatur durch-
geführt. Im praktischen Einsatz können die Temperaturen jedoch hiervon stark abweichen (z.B.
im Inneren von Geräten oder im Freien). Die Temperatur kann einerseits durch die Umgebung
erhöht oder erniedrigt sein, andererseits aber auch durch eine (Joulesche) Erwärmung im Elek-
trolyt selbst während des Pumpvorganges erhöht werden.
Es soll im Folgenden wieder vereinfachend der quasistatische Fall für Elektrolyseaktoren ohne
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Membran betrachtet werden. Wenn man (wie oben geschehen) die Fließrate anhand von Stan-
dardbedingungen (ϑ = 25◦C) dimensioniert, so ändert sich bei einer anderen Temperatur das
generierte Gasvolumen. Unter Annahme eines idealen Gases muss Gleichung 3.22 wie folgt
erweitert werden:
p1 =
T
T ∗
·
˙Vgen|p∗
A · x˙
· p∗ (3.34)
Dabei ist T ∗ die Referenz (Standard-) Temperatur (in K) und T die tatsächliche Temperatur.
Gleichung 3.23 wird damit zu
x˙ =−β · p0 +
√
(β · p0)2 +2·β · TT ∗ ·
˙Vgen|p∗
A
· p∗ mit β = D
2
h
c ·η ·L (3.35)
In Abb. 3.20 sind für die bereits oben betrachteten quasistatischen Fälle die Abweichungen
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Abbildung 3.20: Abweichung der Flussrate
(
x˙(T )
x˙(T ∗) −1
)
als Funktion der Temperatur ϑ = T − 273,15K und un-
terschiedlichen Strömen und Kanalquerschnitten (vgl. auch Abb. 3.7). Als Referenztemperatur
wurde die Standardtemperatur von ϑ = 25◦C gewählt, die Flüssigkeitslänge im Kanal beträgt
L=50mm. Der Einfluss des viskosen Druckabfalls auf die Abweichung ist geringer als bei den
zuvor diskutierten Druckschwankungen.
aufgetragen. Man erkennt deutlich, dass bereits Temperaturschwankungen von 10K10 zu Ab-
weichungen der Flussrate in der Größenordnung von 4% führen. Für eine exakte Steuerung der
10Solche Temperaturunterschiede sind im Inneren von Geräten bzw. im Außeneinsatz schnell erreicht.
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Flussrate ist also eine Überwachung der Umgebungstemperatur unumgänglich. Die Joulesche
Erwärmung im Elektrolyten sollte darüber hinaus vernachlässigbar oder zumindest bekannt
sein.
3.4.3 Einfluss von Temperatur und Luftdruck auf die Lagerstabilität
Wenn sich zwischen Aktor und zu bewegender Flüssigkeit ein Gasvolumen befindet, wie dies
beispielsweise bei Elektrolyseaktoren ohne Membran stets der Fall ist (vgl. Vzw in den vorange-
gangenen Kapiteln), können weitere Probleme durch Luftdruck oder Temperaturschwankungen
auftreten.
Ändert sich der äußere Luftdruck (z.B. durch Transport/Nutzung in eine(r) unterschiedliche
Höhenlage: ∆p ≈ 1mbar pro 8m, durch Wetterveränderung: ∆ptypisch ∼20..50mbar oder durch
Transport/Nutzung in einer Flugzeugkabine: ∆p ∼300mbar !), so kann es zu einem ungewoll-
ten, zumindest teilweisen Entleeren eines Reservoirs kommen (∆V = Vzw · p
∗
p∗+∆p). Bei einem
Zwischenvolumen von Vzw =50µl entspräche dies (ausgehend von Standardbedingungen) bei
einer Druckverringerung um 50mbar einem verdrängten Volumen von 55µl .
Auch Temperaturschwankungen können (ebenso wie Luftdruckschwankungen) bei Systemen
mit Zwischenvolumen Vzw Probleme insbesondere bezüglich der Lagerstabilität verursachen.
Ausgehend von Standardtemperatur (ϑ = 25◦C) würde sich ein Zwischenvolumen Vzw um
∆V = Vzw298K ·∆T ausdehnen bzw. einen Druckunterschied von ∆p =
∆T
298K · p
∗ (z.B. 34mbar bei
∆T=10K und p∗ ≈1013mbar) verursachen.
Es folgt daher, dass Systeme mit Zwischenvolumen (und damit vor allem Systeme mit
Elektrolyseaktor ohne Membran) tendenziell ungeeignet für eine Lagerung über längere Zeit
sowie den Einsatz an bzw. Transport zu einem anderen (von der Reservoirbefüllung verschie-
denen) Ort sind.
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Kapitel 4
Systemkonzeption und
Technologieentwicklung
4.1 Systemkonzeption
4.1.1 Randbedinungen und System-Schnittstellen
Wie bereits einleitend erwähnt, sollen die Elektrolyseaktoren Teil eines komplexeren mikroflui-
dischen Systems für bioanalytische Fragestellungen werden. Aufgrund der wachsenden Bedeu-
tung immunologischer Nachweisverfahren in der medizinischen Diagnostik sollen als Kriterium
für die Auslegung eines solchen Systems die Randbedingungen für die Durchführung eines Im-
munoassays gewählt werden. Bei derartigen Immunoassays wird die Tatsache genutzt, dass die
Konzentration bestimmter Proteine (Eiweiße) in Körperflüssigkeiten wie Blut ein Indiz für ein
bestimmtes Krankheitsbild sein können. Die Proteinkonzentrationen (bzw. das Vorhandensein
bestimmter Proteine) können mittels verschiedener Arten von sog. Biosensoren gemessen wer-
den. Die meisten Biosensoren messen dabei das Binden des gesuchten Proteins an einen auf der
Sensoroberfläche angebundenen Antikörper nach dem „Schlüssel-Schloss-Prinzip“. Dass der
Messung zugrunde liegende physikalische Prinzip kann sehr unterschiedlich ausfallen. Wichti-
ge Vertreter sind elektrochemische und fluoreszenzbasierte optische Sensoren.
Da das bereits in Kapitel 2 dargestellte Ziel eine vollständige Integration darstellt, sollen Bio-
sensor und Mikrofluidik eine Einheit bilden, d.h. der Biosensor soll in das mikrofluidische Sy-
stem integriert werden. Hinsichtlich ihrer Integrierbarkeit unterscheiden sich die verschiedenen
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Sensorprinzipien (Abb. 4.1).
Elektrochemische Sensoren benötigen naturgemäß die Möglichkeit zur elektrischen Kontak-
tierung im Gesamtsystem. Dies macht zwar die Aufbau- und Verbindungstechnik komplizier-
ter, reduziert jedoch das Auswertesystem auf eine rein elektrische Ansteuerung/Auslesung des
Sensors (Abb. 4.1a). Zur Vermeidung einer elektrischen “Umkontaktierung” des elektrischen
Sensors bei der Integration in die Mikrofluidik kann das Auslesegerät den Sensor auch direkt
kontaktieren (Abb. 4.1b).
Optische Sensoren sind im Gegensatz zu elektrischen Sensorprinzipien meist einfacher aufge-
baut und auch leichter integrierbar. Oft werden sie über eine im Auslesegerät untergebrachte
externe Optik angesteuert und ausgelesen. Dies reduziert einerseits die Komplexität des inte-
grierten Systems, erhöht aber andererseits den Platzbedarf und die Komplexität des Auswerte-
gerätes (Abb. 4.1c).
Neben den Schnittstellen für die Sensoren muss auch das aktive mikrofluidische System eine
(elektrische) Schnittstelle zum Ansteuern der Pumpen besitzen.
Elektrische Kontaktierung
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Abbildung 4.1: Varianten für interne und externe Schnittstellen eines integrierten Systems.
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4.1.2 Vorbetrachtungen zum Gesamtsystem-Aufbau
Die im vorangegangen Abschnitt genannten Schnittstellen müssen im Systemkonzept berück-
sichtigt werden. Darüber hinaus kann es – insbesondere bei der Entwicklung von preiswerten
Systemen – von Vorteil sein, sich für das Gesamtsystem an Standardformaten zu orientieren.
Ein solches Standardformat ist beispielsweise das Chipkarten-Format, was gleichzeitig einen
planaren Aufbau nahe legt. Dieser planare, aus einzelnen Schichten bestehende Aufbau erlaubt
darüber hinaus eine Entkopplung von einzelnen Funktionselementen und deren Realisierung
in unterschiedlichen Schichten/Ebenen. So kann das mikrofluidische Subsystem in einen pas-
siven (Kanäle und Reservoire) und einen aktiven Teil (Pumpen und ggf. Ventile) untergliedert
werden. Dies ermöglicht eine unabhängige Entwicklung einzelner Komponenten. Der passive
mikrofluidische Teil wird massentauglich im Spritzgussverfahren hergestellt.
Der Anordnung von aktivem und passivem Teil kommt besondere Bedeutung zu, da sie festlegt,
in welcher Weise das elektrolytisch generierte Gas auf Flüssigkeiten im passiven Teil wirken
kann. Abb. 4.2 zeigt mögliche Konstruktionsvarianten.
passive Ebene
aktive Ebene
Füge-/ Zwischenschicht
Reservoir Sensorkanal
Sensor
Kanäle
a) Variante 1: Einseitig strukturiertes
Fluidiksubstrat
passive Ebene
aktive Ebene
Füge-/ Zwischenschicht
Kanäle und Reservoire
Sensorkanal
Sensor
Deckelschicht
b) Variante 2: Beidseitig strukturiertes
Fludiksubstrat. Zwischenschicht zum Fügen
des Sensors
passive Ebene
aktive Ebene
Füge-/ Zwischenschicht
Kanäle und Reservoire
Sensorkanal Sensor
c) Variante 3: Beidseitig strukturiertes
Fluidiksubstrat. Fügen des Sensors über
separate Fügeschicht
Abbildung 4.2: Varianten der Anordnung von aktiver und passiver Ebene.
Die in Abb. 4.2a) dargestellte Variante besitzt dabei mehrere Vorteile. So wird nur eine Fü-
geschicht benötigt (die – bei geeigneter Auswahl – sowohl Sensor als auch die aktive Ebene
mit der passiven Ebene verbinden kann), und die Strukturierung der passiven Ebene muss nur
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von einer Seite erfolgen (preiswerteres Spritzgusswerkzeug, einfachere Oberflächenbehandlung
der Kanäle falls erforderlich, größere Auswahl an Prototyping-Technologien). Da die Kanalsei-
te der aktiven Ebene zugewandt ist, erlaubt diese Andordnung insbesondere die Nutzung von
Elektrolyseaktoren mit (sich verwölbender) Membran, erschwert jedoch die Realisierung eines
direkten Gasantriebes. Hierfür ist die Variante in Abb. 4.2b) besser geeignet: Der in der aktiven
Ebene befindliche Elektrolyseaktor kann ein Gas generieren, welches über einen dünnen Kanal
(nicht dargestellt) auf die Oberseite der passiven Schicht geführt wird, und dort direkt auf das
Ende eines Flüssigkeitsreservoirs wirken kann. Die Variante in Abb. 4.2c) unterscheidet sich
von der in Abb. 4.2b) lediglich durch die Anordnung des Sensors.
Aufgrund der vorangegangenen Überlegungen sollen für das Systemlayout zunächst die
folgenden grundlegenden Eigenschaften festgelegt werden:
• planarer Aufbau
• Unterteilung in aktiven und passiven Teil
• aktiver Teil „unter“ passivem Teil
Insbesondere für die Gestaltung der aktiven Ebene müssen weitere Überlegungen angestellt
werden, die vor Allem die Integration des Elektrolyten sowie dessen Versiegelung betreffen.
4.1.3 Vorbetrachtungen zum Aufbau der aktiven Ebene
Die aktive Ebene kann aufgrund der zuvor angestellten Überlegungen als ein planares Substrat
angesehen werden, auf dessen Oberseite sich Elektroden zur Kontaktierung des Elektrolyten
befinden. Dieser muss nun auf geeignete Weise auf/eingebracht und ggf. verschlossen werden.
4.1.3.1 Elektrodensubstrat
Das Elektrodensubstrat dient - wie bereits erwähnt - zur Kontaktierung des Elektrolyten. Die
Elektroden müssen dabei elektrochemisch stabil und preiswert herstellbar sein. Aufgrund des
Gesamtsytemkonzeptes sollen als Substratmaterialien vorzugsweise Polymere eingesetzt wer-
den. In Abschnitt 4.2 werden daher unterschiedliche Ansätze auf ihre Eignung untersucht und
verglichen.
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4.1.3.2 Elektrolytintegration
Wie bereits in Kapitel 2.3 dargelegt wurde, finden sich in der Literatur bislang keine fertigungs-
tauglichen Konzepte zur Integration des Elektrolyten in ein Mikrosystem. Falls überhaupt An-
gaben zur Einbringung der Elektrolytflüssigkeit gemacht werden, so handelt es sich entweder
um große, dreidimensionale Reservoire, in die eine Flüssigkeit pipettiert werden kann, oder das
komplette System wird evakuiert und in die Elektrolytlösung getaucht. Das Einfüllloch wird
anschließend - meist mit Klebstoff - verschlossen. Während die erste Lösung einer Miniaturi-
sierung entgegen steht, so ist der zweite Ansatz in einem industriellen Herstellungsprozess nur
schwer vorstellbar.
Als neuartiger Ansatz soll daher in der vorliegenden Arbeit das für die Elektrolyse notwendige
Wasser „eingedickt“ werden. Dies kann beispielsweise durch geeignete Gelbildner erreicht wer-
den. Ein solches wasserbasiertes Gel ist durch seine hohe Viskosität zum einen grundsätzlich
mit Rakelprozessen (Siebdruck/Schablonendruck) integrierbar, zum anderen verbessert sich da-
durch auch die Positionsstabilität und Neigungstoleranz gegenüber einem flüssigen Elektrolyt
auf einer Oberfläche. Die Auswahl und Charakterisierung geeigneter Gele wird ausführlich in
Abschnitt 4.3 beschrieben.
4.1.3.3 Versiegelung des Elektrolyten
Eine Versiegelung des Elektrolyten hat im Wesentlichen zwei Aufgaben. Zum einen soll
vermieden werden, dass der Elektrolyt durch Verdunstung austrocknet, zum anderen kann
eine Versiegelung eine Barriere zwischen Elektrolyt und zu bewegender Flüssigkeit darstellen.
Hierdurch wird eine gegenseitige Beeinflussung von Pumpelektrolyt und zu bewegender
Flüssigkeit ausgeschlossen.
Grundsätzlich ist es denkbar, Elektrolyt und zu bewegende Flüssigkeit lediglich durch ein
Luftvolumen1 von einander zu trennen. Eine gegenseitige Beeinflussung beider kann dann
zwar nicht vollständig ausgeschlossen werden, jedoch kann dies in vielen Fällen vernachlässigt
werden.
Das Problem der Verdunstung bedarf jedoch genauerer Untersuchung. Betrachtet man noch
einmal die linke Seite von Abbildung 3.9 auf Seite 62, so stellt man fest, dass im Falle bereits
1Grundsätzlich könnte die Luft auch durch eine nicht mit Wasser mischbare Flüssigkeit (z.B. Silikonöl) ersetzt
werden. Aufgrund des wesentlich höheren Integrationsaufwandes und damit geringen praktischen Relevanz soll
dieser Fall jedoch nicht weiter betrachtet werden.
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gefüllter Reservoire die Verdunstung des Elektrolyten durch die Flüssigkeit im Reservoir
begrenzt wird. Abb. 4.3 verdeutlicht diese Sachverhalt. Im offenen Zustand (links) herrscht in
der Umgebung des Elektrolyten durch den Abtransport von Wasserdampf stets ein Partialdruck,
der niedriger ist als der Dampfdruck im Elektrolyten. Ist der Elektrolyt hingegen (von festen
Wänden und der Flüssigkeit im Reservoir) eingeschlossen, so stellt sich ein Dampfdruck-
Gleichgewicht ein.
Pumpe mit Elektrolyt
pH2O,partial < pdampf
Pumpe mit Elektrolyt
Flüssigkeit im Reservoir
Kanal
pdampf(T ) pdampf(T )
pH2O,partial = pdampf(T )
pdampf(T )
pH2O,partial < pdampf
Abbildung 4.3: Verdunstung des Elektrolyten. Links: offener Elektrolyt. Rechts: gesättigtes Gasvolumen zwischen
Elektrolyt und zu bewegender (wasserbasierter) Flüssigkeit.
Für die praktische Realisierung elektrolytischer Mikropumpen bedeutet dies, dass unter be-
stimmten Bedingungen2 auf eine Membran, oder zumindest auf eine vollständig verschlossene
Membran verzichtet werden kann. Hierfür ist es aber erforderlich, dass die technologischen
Teilschritte „Gelintegration“ und „Reservoirbefüllung“ direkt nacheinander erfolgen müssen.
Während das für Aufbauten in Laborumgebung möglich und oft auch sinnvoll ist, so kann
dies in einer industriellen Fertigung nur schwer umgesetzt werden. Darüber hinaus sind die in
Abschnitt 3.4 erörterten Probleme bezüglich Lagerstabilität und Transportfähigkeit (Luftdruck-
und Temperaturschwankungen) zu berücksichtigen.
Daher kann zusammenfassend festgestellt werden, dass die Verkappung des Gels einer „offe-
nen“ Variante vorzuziehen ist.
2z.B. falls die zuvor erörterte „stabilisierende Wirkung“ einer Membran auf die Fließeigenschaften nicht benö-
tigt wird
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4.2 Elektroden
4.2.1 Auswahlkriterien: Substratmaterialien, Oberflächen und Herstel-
lungstechnologien
Die Elektroden in einem integrierten Analysesystem mit Elektrolyseaktoren müssen zwei
Aufgaben erfüllen: 1) Die elektrochemisch stabile Kontaktierung des Elektrolyten und 2) die
Bereitstellung einer elektrischen Schnittstelle zur Außenwelt (z.B. zum Auslesegerät, vgl.
Abb. 4.1). Die Elektroden sollen sich – wie im vorangegangenen Abschnitt erläutert – auf
einem planaren Substrat befinden. Im Gegensatz zu makroskopischen Aufbauten, in denen die
Elektroden oft als Stifte oder Drähte ausgebildet waren, kommen in einem planaren Aufbau
vorzugsweise auch planare Elektroden zum Einsatz (vgl. Kapitel 2.3).
Aufgrund der großen Flächen, die für mikrofluidische Systeme der in-vitro Diagnostik benötigt
werden, kommen waferbasierte Abscheide- und Strukturierungsverfahren aus Kostengründen
nicht in Frage. Damit scheiden die in der Literatur eingesetzten Substratmaterialien Glas und
Silizium, sowie Dünnschichtmetalliserungsverfahren (vor allem Sputtern) zur Elektrodenher-
stellung zunächst aus.3
Die Wahl des Substrat- und Elektrodenmaterials muss vielmehr unter Berücksichtigung der
folgenden Gesichtspunkte erfolgen:
• elektrochemische Eigenschaften
• technologische Realisierbarkeit
• industrielle Verfügbarkeit
• ökonomische Gesichtspunkte
• systemkonzeptionelle Randbedingungen
Die Elektroden sollten sich für die hier untersuchte Anwendung elektrochemisch stabil ver-
halten und durch die Elektrolyse von Wasser nicht verbraucht werden. Die Auswahl an mögli-
chen Elektrodenmaterialien für die Elektrolyse ist entsprechend auf Edelmetalle begrenzt. Ty-
pische – auch in der Literatur mikrointegrierter Elektrolyseaktoren ausschließlich genutzte –
3Jedoch sei angemerkt, dass auch in der Kunststofftechnik Bedampfungsverfahren (auch für Gold) verfügbar
sind und genutzt werden. Kritischer ist hier die Strukturierung der Metalle zu sehen. Grundsätzlich wäre jedoch hier
beispielsweise eine nachträgliche Laserstrukturierung möglich. Auch in der MID (Moulded Interconnect Device)-
Technologie bestünde u.U. ein potenziell geeignetes Verfahren.
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Materialien sind aufgrund ihres hohen Standardpotenzials Platin und Gold.
Neben der reinen Materialfrage spielen auch die Strukturgrößen eine wichtige Rolle. Je nach
Leitfähigkeit des Elektrolyten können zur Vermeidung großer ohmscher Verluste Elektroden-
abstände in der Größenordnung von 200µm notwendig sein.
Als weiterer Gesichtspunkt spielt die Verfügbarkeit und Skalierbarkeit einer Technologie zur
Realisierung o.g. Eigenschaften eine entscheidende Rolle. Die Untersuchung von industriell
etablierte Standardtechnologien für die Herstellung von Elektrolyseaktor-Substraten erscheint
vor diesem Hintergrund sinnvoll, erlauben sie doch grundsätzlich sowohl eine kostengünstige,
reproduzierbare Herstellung sowie auch die Realisierung entsprechender Stückzahlen, wie dies
für Einweganwendungen erforderlich ist.
Betrachtet man die Zusammenstellung der o.g. Anforderungen, so eignet sich vor allem das
breite Spektrum der Leiterplattentechnologie für die Herstellung von Elektrodensubstraten für
Elektrolyseaktoren. Sie vereint die Verwendung von Kunststoffsubstraten mit kleinen mögli-
chen Strukturgrößen für die Elektroden, die Möglichkeit für Edelmetalloberflächen (auch se-
lektiv) sowie aufgrund etablierter Prozesse eine vergleichsweise kostengünstige Herstellung.
Sie soll daher im Folgenden näher betrachtet werden.
4.2.2 Leiterplattentechnologie
4.2.2.1 Einführung und Vorauswahl
In der Leiterplattentechnologie werden üblicherweise Kunststoff- oder glasfaserverstärkte
Kunststoffsubstrate eingesetzt, die mit einer Kupferkaschierung versehen sind. Diese wird zu-
nächst lithografisch strukturiert und kann anschließend mit anderen Metallen chemisch oder
galvanisch (s.u.) zur Erreichung bestimmter Oberflächeneigenschaften veredelt werden. Die ge-
wünschten Oberflächeneigenschaften zielen dabei u.A. auf die Verbesserung von Härte und Ver-
schleißfestigkeit, Abriebfestigkeit, Anlauf- und Korrosionsschutz sowie des spezifischen elek-
trischen Widerstandes [16] ab. Als Oberflächenbeschichtung eingesetzte Metalle sind vor allem
Zinn und Gold, teilweise auch Silber. Platinmetalle wie Palladium, Ruthenium oder Platin wer-
den hingegen nur für Spezialanwendungen eingesetzt und sind entsprechend teuer und weniger
verbreitet [33].
Tabelle 4.1 fasst die wichtigsten Anwendungen von Kontaktoberflächen bei Leiterplatten sowie
die dafür eingesetzten metallischen Oberflächen zusammen.
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chem. Sn •
galv. Sn •
chem. Ag •
galv. Hartsilber •
chem. Ni/Flashgold • • •
chem. Ni/Reduktivgold •
galv. Ni/Feingold • •
galv. Ni/Hartgold • • •
galv. Ni/Pd/Flashgold •
galv. Ni/Pd-Ni/Flashgold •
galv. Ni/Au/Rh • •
galv. Ni/Au/Ru • •
galv. Ni/Gold/Pt •
Tabelle 4.1: Metallische Kontaktoberflächen und Anwendungen in der Elektronik (nach [33]).
Die für Einweg-Elektrolyseaktoren in Frage kommenden Oberflächen (aus elektrochemi-
scher und wirtschaftlicher Sicht) wurden in Tabelle 4.1 hervorgehoben. Es handelt sich da-
bei ausschließlich um verschiedene Goldoberflächen, die nun im Folgenden bezüglich ihrer
Eigenschaften näher vorgestellt und diskutiert werden sollen. Da Gold und Kupfer leicht in-
einander diffundieren könnten, befindet sich bei allen Goldoberflächen zwischen der Kupfer-
Grundmetallisierung und Gold eine Diffusionsbarriere aus Nickel. Die wichtigsten beiden Arten
von Goldschichten sind Feingold (24kt, 99,9%) sowie Hartgold (auch Steckergold, Legierung
aus typischerweise 99,5%Au,0,5%Co)4.
Tabelle 4.2 fasst die wesentlichen Eigenschaften von in der Leiterplattentechnologie üblichen
Goldoberflächen zusammen.
Aufgrund der unterschiedlichen Anwendungsbereiche der verschiedenen Goldoberflächen
(vgl. Tabelle 4.1) unterscheiden sie sich auch bezüglich Verbreitung/Verfügbarkeit. Dicke Fein-
goldschichten (Reduktivgold sowie galvanisch Feingold) werden aufgrund ihres hohen Preises
4Werte können je nach Anbieter variieren
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chem. Ni/Au galv. Ni/Au
Flashgold Reduktivgold Feingold Hartgold
Oberfläche 99,9% Au 99,9% Au 99,9% Au 99,5% Au,
0,5%Co
Schichtaufbau 0,05-
0,1µm Au
4-8µm Ni
0,3-0,6µm Au
4-8µm Ni
1-2µm Au
4-8µm Ni
0,8-5µm Au
4-8µm Ni
Verbreitung hoch gering sehr gering hoch
Kosten gering hoch hoch mittel
Tabelle 4.2: Typische Eigenschaften von Goldoberflächen in der Leiterplattentechnologie.
nur dann eingesetzt, wenn dies unbedingt erforderlich ist und sind daher nur von vergleichswei-
se wenigen Anbietern erhältlich. Ein weiterer wichtiger Unterschied besteht zwischen außen-
stromlosen (chemischen) und galvanischen Verfahren: Außenstromlose Verfahren sind in der
erreichbaren Schichtdicke stark limitiert. Allerdings ist es bei diesen Verfahren möglich, die
gewünschte Oberfläche auf allen offen liegenden Metallflächen abzuscheiden, während bei den
galvanischen Verfahren immer eine elektrische Kontaktierung erforderlich ist. Dies kann dann
ein wichtiges Kriterium sein, wenn die elektrische Kontaktierung später nicht am Rand erfolgen
soll, sondern beispielsweise (wie bei einer Chipkarte) im Inneren erfolgt.
Für diese Arbeit wird jedoch zunächst davon ausgegangen, dass die Kontaktierung der Elek-
troden im fertig aufgebauten System über eine Kontaktleiste am Rand erfolgt, so dass auch
galvanische Verfahren uneingeschränkt eingesetzt werden können.
4.2.2.2 Qualitativer Vergleich unterschiedlicher Goldoberflächen
Die Untersuchungen zur Eignung der unterschiedlichen Goldoberflächen für Elektrolyseakto-
ren wurden anhand einer Teststruktur durchgeführt. Diese weist Interdigitalektroden mit je 10
Kathoden- und 10 Anodenfingern von 200µm Breite und 200µm Abstand auf einem Substrat
aus FR4 (0,5mm Dicke) auf (Abb. 4.4).
Es wurden die zwei in der Leiterplattentechnik am häufigsten eingesetzten (und auch ko-
stengünstigsten) Goldoberflächen gefertigt, untersucht und verglichen: Flashgold (0,1µm Au)
sowie Hartgold (1µm Au). Abb. 4.5 zeigt einen Schliff durch eine mit Ni/Hartgold versehene
Leiterplatte. Gut zu erkennen ist die Diffusionsbarriere aus Nickel sowie die Goldauflage. Auch
fällt die starke Rauhigkeit der Oberflächen auf.
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Kontaktpads Leitbahn (Cu) Lötstopplack Interdigitalelektroden (Cu/Ni/Au)
Abbildung 4.4: Testlayout zur Untersuchung der Eignung von Leiterplattentechnologien für Elektrolyseakto-
ren. Die Leiterplatten bestehen aus nominell 500µm dickem FR4 (weiß) mit einer nominell
18µm dicken Kupferauflage (orange), die im Bereich der Interdigitalelektroden selektiv mit ver-
schiedenen Verfahren vergoldet wird (gelb). Ein Teil der hergestellten Teststrukturen besitzt zu-
sätzlich eine planarisierende Lötstopplack-Schicht (grün), die im Bereich der Interdigitalelektro-
den sowie an den Kontaktpads geöffnet ist.
1,2µm
13,4µm
3,1µm
Substrat (FR4)
Cu
Ni
Au
Abbildung 4.5: Hergestellte Testleiterplatte (galvanisch Ni (ca. 3µm )/Au (ca. 1µm )) im Schliff. Man erkennt sehr
gut das Glasfasergeflecht der Leiterplatte sowie den Schichtaufbau und die Topologie/Rauheit der
Leiterzüge. (Leiterplatte gefertigt bei Würth Elektronik GmbH & Co. KG)
Um die Eignung der Elektroden für die Elektrolyse (und insbesondere deren chemische
Beständigkeit) zu untersuchen , wurden diese zunächst für eine gewisse - praktisch relevante -
Zeit mit einem konstanten Strom beaufschlagt. In Abb. 4.6 ist die Veränderung der Elektroden
nach einer durchgeführten Elektrolyse dargestellt.
Sowohl bei den chemischen Ni/Au Schichten, als auch bei den galvanischen Schichten sind
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a) Ni/Au, galvanisch,
Ausgangszustand
b) Ni/Au, galvanisch,
nach 4min bei 5mA
c) Ni/Au, galvanisch, nach
10min bei 8mA
d) Ni/Au, chemisch,
Ausgangszustand
e) Ni/Au, chemisch, nach
4min bei 5mA
f) Ni/Au, chemisch, nach
10min bei 8mA
Abbildung 4.6: Lichtmikroskopische Aufnahmen der aktiven Fläche des Testlayouts vor und nach Elektrolyse mit
Natriumpolyacrylat-Gel (vgl. Kapitel 4.3). Linke Elektrode = Anode, rechte Elektrode = Kathode.
Es sind deutliche Verfärbungen aufgrund von Elektrodenreaktionen an der Anode zu erkennen.
bereits nach 5min bei 4mA Verfärbungen an der Anode erkennbar, wobei diese jedoch bei che-
misch Ni/Au deutlich stärker ausfallen. Nach der 4fachen elektrischen Ladung (10min bei 8mA)
zeigen beide Elektrodenarten deutliche Degenerationserscheinungen. Grundsätzlich kann die
Degeneration bei beiden Varianten auf Elektrodenreaktionen mit Metallbeteiligung aufgrund
von Porenkorrosion zurück geführt werden. Nach [33] müssen sowohl die 0,1µm dicken che-
misch Ni/Au Schichten, als auch die Hartgoldschicht als nicht porendicht angesehen werden.
Die Porösität ist eine Funktion der Rauhigkeit und der Schichtdicke. Bei Hartgoldschichten
geht man beispielsweise davon aus, dass diese erst ab ca. 4µm porendicht sind [33]. Die chem.
Ni/Au-Schichten werden aufgrund der geringen erreichbaren Goldschichtdicke entsprechend
nie porendicht sein.
Abb. 4.7 zeigt eine vergrößerte Lichtmikroskopaufnahme einer chem. Ni/Au-Schicht. Durch
Poren in der Goldschicht kommt es zunächst zur Oxidation des Nickels, wodurch sich das Loch
vergrößert. Bei fortschreitender Elektrolyse kann sogar ein Angriff des darunter liegenden Kup-
fers beobachtet werden, was sich an einem türkisen Niederschlag im Elektrolyt zeigt.
Aufgrund obiger Ausführungen müssen Flashgoldschichten für einen längeren Betrieb als un-
geeignet betrachtet werden. Die geflossene Ladung von 4mA·5min = 1,2As entspricht nach
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a) direkt nach Elektrolyse b) nach Reinigung und Trocknung (Ausschnitt
des in a) markierten Bereiches)
Abbildung 4.7: Anodenseitige Porenkorrosion bei Leiterplatte mit Ni/Flashgold (Parameter, I=1mA, t=25min, DI-
Wasser).
Gleichung 3.7 bei Standardbedingungen einem Gasvolumen von 228µl , was selbst bei einer
Reduzierung der Flussrate auf ein Viertel durch die Verwendung einer Membran (vgl. Kap. 3.3
und 4.4) noch für das Entleeren eines 60µl -Reservoirs ausreichen würde. Die Zerstörung der
Hartgold-beschichteten Elektroden ist hier noch vergleichsweise gering, so dass diese Oberflä-
che als durchaus geeignet angesehen werden kann.
4.2.2.3 Messung der Gasgenerationsraten mit Leiterplattenelektroden
Von entscheidender Bedeutung für den Einsatz der Elektroden für Elektrolyseaktoren ist die
tatsächliche Gasgenerationsrate. Während sie theoretisch nach Gleichung 3.7 berechenbar
ist, kann sie aufgrund von Elektrodenkorrosion, Rückreaktionen, etc. praktisch jedoch stark
abweichen. Die Gasgenerationsrate kann entweder über die Erhöhung des Gasdruckes in einer
geschlossenen Kammer (Abb. 4.8a), über die Bewegung einer Flüssigkeit in einer Kapillare
oder einem Schlauch (Abb. 4.8b), oder aber über die Wägung aus einem Schlauch austretender
Flüssigkeit (Abb. 4.8c) ermittelt werden. Alle Methoden haben Vor- und Nachteile. Wird die
Gasgenerationsrate mittelbar über die Bewegung einer Flüssigkeit bestimmt (b) und (c), so
werden hier gleichzeitig hydraulischer Druckabfall und Kapillareffekte mit gemessen. Während
der hydraulische Druckabfall gut berechenbar ist (Gleichungen 3.11 und 3.13), ist der wirkende
Kapillardruck beispielsweise auch vom aktuellen Benetzungszustand der Kapillare abhängig
und nur schwer bestimmbar (ein dünner Wasserfilm auf einer bereits benetzten Kanalwand
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verändert den Kontaktwinkel). Damit ist diese Methode grundsätzlich schlechter geeignet für
die Charakterisierung der Gasgenerationsrate5. Dies ist selbst dann der Fall, wenn die Mes-
sung über Wägung erfolgt (Abb. 4.8c). Hier ist zudem noch die Verdunstung zu berücksichtigen.
Leiterplattensubstrat
Elektroden
Drucksensor
Kammer
Elektrolyt
VKammer
a) Druckmessung
Leiterplattensubstrat
Elektroden
Flüssigkeitstropfen
Lineal
Kapillare
Kammer
Elektrolyt
b) Tropfen in Kapillare (Aufzeichnung der
Bewegung auf Video)
Leiterplattensubstrat
Elektroden
Flüssigkeit
Kapillare
Kammer
Elektrolyt
waage
Präzisions-
c) Wägung
Abbildung 4.8: Arten der Messung der Gasgenerationsrate.
Bei der Druckmessung (Abb. 4.8a) ist die Gasgenerationsrate hingegen direkt zugänglich.
Fehler, die aus den Eigenschaften einer transportierten Flüssigkeit auftreten, können ausge-
schlossen werden. Jedoch muss die Gasgenerationsrate über das in der Kammer zur Verfügung
stehende Volumen (vgl. VKammer in Abb. 4.8a) berechnet werden; der Fehler bei der Bestim-
mung der Gasgenerationsrate ist direkt proportional zum Fehler bei der Volumenbestimmung6.
Bei einem Ausgangsdruck p0 in der Kammer zum Zeitpunk t0 und einem Kammervolumen
VKammer kann das generierte Gasvolumen ∆V (bezogen auf einen Referenzdruck p∗) mittels des
erhöhten Absolutdrucks in der Kammer p1 zum Zeitpunkt t1 berechnet werden über7
∆Vgen|p∗ =VKammer
(
p1− p0
p∗
)
(4.1)
5Dies konnte in Vorversuchen mit Wasser und Ethanol bestätigt werden.
6Hier geht beispielsweise auch das oft nur schwer bestimmbare Innenvolumen des Drucksensors mit ein.
7Der Referenzdruck entspricht dem Umgebungsdruck, für den das generierte Gasvolumen / die Gasgenerati-
onsrate angegeben werden soll.
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Die Gasgenerationsrate ergibt sich zu:
˙Vgen|p∗ ≈
∆Vgen|p∗
∆t
≈
VKammer
t1− t0
(
p1− p0
p∗
) (4.2)
Auf diese Weise können die Gasgernationsraten für unterschiedliche Ströme I ermittelt wer-
den. Für die Messung nach Abb. 4.8a) kam ein Kammervolumen von VKammer = 3000µl und
ein kalibrierter Absolutdrucksensor vom Typ MPXH6115A6U (Freescale Semiconductor Inc.)
zum Einsatz. Der Strom wurde mittels einer Konstantstromquelle (Keithley 2410) appliziert.
Werden die so gemessenen Gasgenerationsraten nun mit der theoretisch möglichen Gasgenera-
tionsrate nach Gleichung 3.7 ins Verhältnis gesetzt, so ergibt sich eine Effizienz der Gasgenera-
tion ηGas in Abhängigkeit des Stromes (Abb. 4.9).
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Abbildung 4.9: Effizienz der Gasgenerationsraten als Funktion des angelegten Stromes. Elektroden: Galvanisch-
Gold, Breite/Abstand der Interdigitalelektroden: 130µm , Fläche: (5x5)mm2
Man erkennt deutlich, dass die reale Gasgenerationsrate umso stärker von der theoretisch
zu erwarteten abweicht, je kleiner der fließende Strom ist. Dies kann z.B. damit erklärt werden,
dass es bei kleinen Strömen aufgrund geringerer Stromdichten nicht schnell genug zu einer
(Gas-)Molekülbildung kommt. Der damit noch atomar vorliegende Sauerstoff und Wasserstoff
kann damit entweder wieder zurück reagieren, oder aber an den Elektroden (Poren, ...) reagie-
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ren8.
Die ermittelte Gasgenerations-Effizienz ist ein wichtiger Parameter für die spätere Ansteue-
rung der Pumpen und wird u.a. bei der entwickelten Kontrollsoftware (vgl. Abschnitt 5.1) mit
einbezogen.
8Eine genaue Beschreibung der Vorgänge erfordert umfangreiche elektrochemische Untersuchungen. Aufgrund
der nur geringen Relevanz für die Funktionsfähigkeit der hier entwickelten Aktoren soll hierauf jedoch zunächst
verzichtet werden.
4. SYSTEMKONZEPTION UND TECHNOLOGIEENTWICKLUNG 99
4.3 Hydrogele für die Elektrolyse
Wie zu Beginn des Kapitels bereits erläutert wurde, besitzt die Nutzung eines wasserbasierten
Gels (Hydrogel) als Elektrolyt für Elektrolyseaktoren diverse Vorteile bezüglich Integrierbarkeit
und Lageunabhängigkeit. Im Folgenden soll zunächst ein allgemeiner Überblick über Hydroge-
le gegeben werden, um anschließend sinnvolle Anforderungen, die an das Gel zu stellen sind,
abzuleiten. Davon ausgehend werden potenziell geeignete Gele ausgewählt und näher hinsicht-
lich ihrer tatsächlichen Eignung untersucht.
4.3.1 Klassifizierung von (Hydro)gelen
Gele bestehen allgemein aus einer festen und einer fluiden Phase, wobei sich beide Phasen
vollständig durchdringen. Je nach Art der fluiden Phase kann man zwischen Lyogelen (flüssig)
und Xerogelen (gasförmig, z.B. Silicagel) unterscheiden. Für die in dieser Arbeit betrachtete
Anwendung kommen ausschließlich Lyogele in Frage. Lyogele können weiter hinsichtlich der
Art der Flüssigkeit unterschieden werden in beispielsweise Hydrogele (Wasser), Organogele
(organische Flüssigphase) und Oleogele (ölbasierte Flüssigphase). Da die Elektrolyse von
Wasser die Grundlage der hier betrachteten Aktoren ist, werden im Folgenden ausschließlich
Hydrogele betrachtet. Hydrogele (jedoch auch andere Gelarten) können weiterhin hinsichtlich
der Beschaffenheit der Festphase (organisch, anorganisch) unterschieden werden. Aufgrund
ihrer Vielseitigkeit sowie großen Verbreitung in Natur und Technik kommt besonders den
organischen, polymerbasierten Hydrogelen eine große Bedeutung zu, weshalb unter der Be-
zeichnung Hydrogel auch oft nur die Gruppe der wasserbasierten Polymergele verstanden wird.
Auch in dieser Arbeit wird der Begriff Hydrogel ausschließlich für derartige polymerbasierten
Hydrogele verwendet.
Polymergele werden definitionsgemäß [81] von Polymerlösungen unterschieden: Beim Lösen
eines Polymers in einem Lösemittel (wie Wasser) können sich die Makromoleküle frei bewegen
(Abb. 4.10a). Erst durch ein Vernetzen der Makromoleküle untereinander bildet sich jedoch ein
unlösliches Netzwerk. Man spricht von einem vernetzten Polymer, welchen nur noch quellbar
ist (Abb. 4.10b).
Die Art der Vernetzung stellt ein weiteres Unterscheidungsmerkmal polymerbasierter Gele dar.
So können die Makromoleküle sowohl durch chemische als auch physikalische Bindungen mit-
einander verbunden sein. Durch chemische Verbindungen zwischen den Polymerketten entsteht
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i.A. ein irreversibles Netzwerk. Ein Beispiel hierfür sind Gele auf Basis von vernetzten Salzen
der Polyacrylsäure. Physikalische Verbindungen wie z.B. Verschlaufungen oder Helixbildung
führen i. A. zu einem reversiblen Netzwerk. Zu dieser Gruppe gehört auch die Vernetzung
durch die Vermittlung von in der Flüssigkeit vorhandenen Ionen [100]. Nahezu alle natürlich
vorkommenden Gele basieren auf derartigen physikalischen bzw. ionischen Mechanismen der
Vernetzung.
H2O
a)
b) Vernetzungspunkte
Abbildung 4.10: Hydratation von Polymerketten führt zu deren Streckung.
a) Unvernetztes Polymer. b) vernetztes Polymer.
Bei wasserbasierten Gelen (Hydrogelen) weisen die Polymerketten hydrophile Gruppen
auf, die ein besseres Einlagern von Wassermolekülen in das Polymernetzwerk und damit einen
größeren Schwellungsgrad erlauben. Hydrogele sind damit also hydrophile, dreidimensional
vernetzte Polymere, die in der Lage sind, einen hohen Anteil an Wasser aufzunehmen [81].
Die Hydratation der Polymerketten (Anlagerung von Wassermolekülen, Abb. 4.10 rechts) führt
zum Strecken der sonst verknäult vorliegenden Ketten und damit zur Abnahme der Entropie
des Polymernetzwerkes. Bei neutralen bzw. nicht-ionischen Gelen muss das Polymer lediglich
ausreichend polare Gruppen besitzen, an die sich die Wassermoleküle anlagern können.
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Bei einer besonderen Gruppe von Gelen, den sogenannten ionischen Gelen, kommt noch
ein weiterer Effekt zum Tragen. Ionische Gele sind solche, bei denen das Polymer ein
Polyelektrolyt ist, also ein Polymer, welches aus einem „Makroion“ (Makromolekül mit
kovalent gebundenen ionischen Gruppen) und niedrigmolekularen Gegenionen besteht. In
Verbindung mit Wasser lösen sich die Gegenionen; die verbleibenden ionischen Gruppen an
den Molekülketten stoßen sich voneinander ab. Darüber hinaus führt die hohe Ionenkonzen-
tration im Inneren des Polymernetzwerkes zu einem osmotischen Druck von Wasser in das
Polymernetzwerk. Beides trägt zusätzlich zum Schwellen des Gels bei (Abb. 4.11)9. Derartige
ionische Gele besitzen ein um Größenordnungen höheres Schwellvermögen als nichtionische
Gele.
COONa COO– H2O Na+
Abbildung 4.11: Prinzip eines ionischen Gels am Beispiel eines Natriumpolyacrylat-basierten Gels.
Hydrogele haben eine starke Verbreitung insbesondere durch Superabsorber gefunden, also
Hydrogele, die eine besonders hohe Menge Wasser (bis zum 1000-fachen ihrer Masse [34])
aufnehmen und binden können. Bei Superabsorbern handelt es sich daher um ionische
Gelbildner/Polyelektrolyte. Sie werden z.B. in Hygieneprodukten (Babywindeln) sowie in
der Landwirtschaft (Wasserspeicher) eingesetzt. Andere Anwendungsgebiete von Hydrogelen
umfassen Wasseraufbereitung, industrielle Beschichtungen, Medikamentendosierung sowie
Ölproduktion [17].
9Eine ausführliche Darstellung ist beispielsweise in [82, S.161ff] zu finden.
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Gel auf Basis von Bindungsart Polyelektrolyt
synthetisch
- Natriumpolyacrylat (vernetzt) kovalent ja
- Polyacrylamid (vernetzt) kovalent oder ionisch ja
- Copolymere aus Acrylamid und Acrylaten kovalent ja
natürlich
Polysaccharide
- Agar-Agar physikalisch (Doppelhelix) jaa
- Natriumalginat ionischbüber Ca 2+ jac
- Gellan ionisch jad
- Konjacmehl physikalisch (Wasserstoffbrücken)
- Xanthan physikalisch (Doppelhelix)e jae
Polypeptide
- Gelatine physikalisch (Triple-Helix) nein
a Reversibel mit Hysteterese
b zweiwertige Ionen wie Ca 2+ (Eierschachtel-Modell).
c einwertige Ionen reduzieren Viskosität, zweiwertige führen zu Komplexbildung und damit zu höheren Vis-
kositäten.
d Hydratation mit DI-Wasser erst bei > 75◦C, Gellierung nach Hinzufügen von Ionen und Abkühlung [103].
e schwaches Gel, stukturierte Flüssigkeit. Durch Zugabe von Kationen stärkere Gelbildung.
Tabelle 4.3: Übersicht über wichtige Gelbildner.
4.3.1.1 Auswahl zu untersuchender Gelbildner
Für den Einsatz in Elektrolyseaktoren wurden sowohl synthetische, als natürliche Gelbildner
und Verdicker betrachtet (Tabelle 4.3). Sie unterscheiden sich teils stark hinsichtlich ihres
chemisch-physikalischen Aufbaus, jedoch auch hinsichtlich ihrer Verarbeitbarkeit und ihrer
Geleigenschaften.
Bezüglich der Verarbeitbarkeit wurden solche Gelbildner nicht weiter untersucht, die
beispielsweise ein Erhitzen erfordern (Agar-Agar, Gelatine), schwer in Wasser einzubringen
sind (Konjacmehl) oder zur Gelbildung den Zusatz weiterer Stoffe (z.B. Ionen) erfordern
(Natriumalginat). Aufgrund des potenziellen Restgehaltes von Acrylamid (karzinogen) in
Polyacrylamid wurde letzteres ebenfalls für weitere Untersuchungen ausgeschlossen. Die
verbleibenden Gelbildner und Verdicker bilden hingegen leicht (ohne zusätzliche Maßnahmen)
mit Wasser Gele sind darüber hinaus nicht „starr“ (Entweichen von Gasblasen während der
Elektrolyse muss gewährleistet bleiben). Sie umfassen
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• Natriumpolyacrylat
– Luquasorb 1010 (BASF)
– PNC400 (Omikron)
– T5066F (Degussa)
• Gellan (Fluka)
• Konjak (Omikron)
• Xanthan (Omikron)
und sollen im Folgenden kurz näher beschrieben werden.
4.3.1.2 Synthetische Gelbildner
Synthetische Gelbildner haben gegenüber natürlichen Gelbildnern den Vorteil der reproduzier-
baren Herstellbarkeit und langen Haltbarkeit.
Abbildung 4.12: Strukturformel des Natriumpolyacryla-
tes.
Vernetztes Natriumpolyacrylat ist der
verbreitetste synthetische Gelbildner und
als Polyelektrolyt eines der bekanntesten
Superabsorber. Es findet beispielsweise
Anwendung in Hygieneprodukten (Baby-
windeln, ...), in der Agrarindustrie oder zur
Feuerbekämpfung. Vernetztes Natriumpo-
lyacrylat zeichnet sich durch eine sehr hohe Schwellfähigkeit (bis zum 1000-fachen seines
Eigengewichtes in deionisiertem Wasser) aus. Die Zugabe von Ionen führt jedoch – wie bei
anderen Polyelektrolyt-Gelbildnern auch – zu einer drastischen Verringerung der Schwell-
fähigkeit. Durch die Herstellung kann das Polymer nur teilneutralisiert sein, so dass sich
auch Acrylsäurereste in der Polymerkette befinden. Im Gegensatz zur in Abb. 4.12 gezeigten
Strukturformel, die das wasserlösliche (unvernetzte) Salz der Polyacrylsäure zeigt, sind beim
vernetzten Natriumpolyacrylat (Gelbildner) die Ketten an einigen Stellen über einen Vernetzer
verbunden.
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4.3.1.3 Natürliche Gelbildner und Verdicker
Die größte Gruppe von Gelbildnern stellen natürliche Polymere dar. Sie werden beispielsweise
vielfältig als Verdickungsmittel in Nahrungsmitteln eingesetzt. Die meisten natürlichen Gelbild-
ner lassen sich den Polysacchariden zuordnen. Beispiele hierfür sind (Natrium-)Alginat, Stärke,
Pektin, Agarose (Agar-Agar), Gummi Arabicum und Johannisbrotkernmehl. Andere natürliche
Vertreter von Gelbildnern sind Polypeptide wie Gelatine.
Im Folgenden sollen nun die im weiteren Verlauf näher untersuchten Vertreter natürlicher Gel-
bildner und Verdicker näher vorgestellt werden.
Xanthan wird von Bakterien gebildet [9] und ist u.A. aufgrund seines Bestandteils Glucuron-
säure ein Polyelektrolyt (Gegenionen sind Ca 2+, K+ und Na+). Es löst sich sowohl in kaltem
als auch heißem Wasser vollständig [103] und bildet Lösungen mit ungewöhnlich hohen Vis-
kositäten. Es zeigt dabei pseudoplastisches Verhalten. Die Moleküle des Xanthans bilden eine
stabile Helixstruktur, die wesentlich für die hohen erreichbaren Viskostitäten verantwortlich
ist. In Lösung bildet sich eine schwaches Netzwerk aus, was unter Scherbeanspruchung leicht
wieder zerstört wird. Xanthan wird daher auch als schwaches Gel bezeichnet. Aufgrund der ne-
gativ geladenen Xanthanmoleküle erlaubt die Zugabe von Kationen (z.B. Fe 3+,Ca 2+,K+,Na+)
eine zusätzliche Stabilisierung des Netzwerkes [59]. Insbesondere durch Zugabe dreiwertiger
Kationen werden starke Gele gebildet [82, S.39]. Im Gegensatz zu vielen anderen Gelen und
Verdickern bleibt eine hohe Viskosität damit auch bei zugesetzten Salzen und über einen weiten
Bereich des pH-Wertes erhalten [96, S.498ff] [103].
Konjacmehl kann wässrige Lösungen von hohen Konzentration bilden, wobei die Abhän-
gigkeit von der Salzkonzentration sehr gering ist [87]. Bei der Präparation ist zu beachten,
dass lange Rührzeiten für die Gelbildung notwendig sind. Bei der Kombination mit anderen
Verdickungsmitteln oder Gelbildnern zeigen sich darüber hinaus große Synergien hinsichtlich
einer Erhöhung der Viskostität.
Gellan wird wie auch Xanthan von Bakterien produziert und ist ein Polyelektrolyt. Es bildet
in Wasser ein schwaches Gel, geliert jedoch unter Anwesenheit (mehrwertiger) Kationen zu
einem starken Gel [82, S.39] [30, S.112f].
4. SYSTEMKONZEPTION UND TECHNOLOGIEENTWICKLUNG 105
4.3.2 Charakterisierung verschiedener Gele
Um Gele für Elektrolyeaktoren auswählen zu können, müssen unterschiedliche Eigenschaften
berücksichtigt werden. Hierzu gehören die rheologischen Eigenschaften (wichtig für Integration
durch Rakeln oder Dispensen, aber auch für das Aufsteigen von Gasblasen während der Elek-
trolyse) sowie die elektrischen Eigenschaften der Gele. Hier muss beispielsweise berücksichtigt
werden, dass das Schwellverhalten vieler Gele neben der Temperatur und dem Vernetzungsgrad
auch von Faktoren wie Ionenstärke oder pH-Wert abhängt. [86]
4.3.2.1 Mechanische/rheologische Eigenschaften
Aus rheologischer Sicht handelt es sich bei (Hydro-)gelen um viskoelastische Fluide, d.h.
sie besitzen sowohl Eigenschaften elastischer Festkörper als auch von Flüssigkeiten. Die
rheologischen Eigenschaften der Gele können mit einem Rheometer bestimmt werden. Hierbei
wird das Gel zwischen zwei rotierenden Platten angeordnet10 und – entweder rotierend oder
oszillierend – einer Scherbelastung ausgesetzt. Aus der Messung erhält man u.A. die Viskosität
bei einer bestimmten Scherrate sowie das komplexe Schermodul mit seinem elastischen Anteil
(Speichermodul G′) und viskosen Anteil (Verlustmodul G′′). Von einem Gel spricht man, wenn
das Speichermodul größer als das Verlustmodul ist.
Für exakte Messungen der rheologischen Geleigenschaften werden Gelplatten hergestellt, die
exakt zwischen die Platten des Rheometers passen11 [34]. Für die Integration eines gelbasierten
Elektrolyten wird jedoch weniger die Synthese in einer bestimmten Form von Bedeutung sein.
Vielmehr wird man das Gel herstellen, indem ein als feines Granulat/Partikel vorliegendes
Polymer in Wasser schwillt. Bei dieser Art der Messung ist zu beachten, dass das Schermodul
nicht nur von den Bindungskräften innerhalb der Gelpartikel abhängt, sondern auch von den
Bindungskräften zwischen den Partikeln [34].
Zu Charkterisierung der rheologischen Eigenschaften der Gele wurden von den oben ausge-
wählten Gelbildner teilweise verschiedene Konzentrationen hergestellt. Die Konzentrationen
wurden dabei so gewählt, dass sie zunächst qualitativ im selben Bereich lagen. Die Gele
wurden anschließend in einem Rheometer Physica MCR-301 der Firma Anton Paar in einer
10Für die Charakterisierung von Gelen wird i.A. die Platte-Platte-Konfiguration genutzt [34]. Die Kegel-Platte
bzw. Zylinderandordnung ist hingegen unüblich und oft nicht zweckmäßig.
11So kann beispielsweise gezeigt werden, dass das Speichermodul von Natriumpolyacrylatgelen mit dem Ver-
netzungsgrad steigt.
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Platte-Platte-Konfiguration („PP25“, Durchmesser 25mm, Abstand 200µm ) untersucht. Der
Plattenabstand wurde dabei so gewählt, dass er etwa der Tiefe einer Aktorkavität entspricht. In
Abb. 4.13 sind die Ergebnisse als Viskosität η über der Scherrate γ˙ dargestellt. Man erkennt
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Abbildung 4.13: Rheologische Untersuchung (Rotationsversuche) verschiedener Gele und unterschiedlicher Kon-
zentrationen. Die Angabe in Klammern bezeichnet die Konzentration in Masse%.
deutlich das scherverdünnende Verhalten aller untersuchten Gele. Sie eignen sich damit
zunächst grundsätzlich für Sieb- und Schablonendruck sowie Dispenstechniken.
Nachdem aus rheologischer Sicht zunächst keine signifikanten Unterschiede festzustellen
sind12, sollen im Folgenden die elektrischen Eigenschaften untersucht werden.
4.3.2.2 Elektrische Eigenschaften der Gele
Da das Gel als Elektrolyt dienen soll, spielt auch die (intrinsische) Leitfähigkeit der Gele eine
wichtige Rolle. Daher wurde für ausgewählte Gele die Leitfähigkeit bestimmt und in Tabelle
12Da der generelle Viskositätsverlauf bei allen Gelen ähnlich ist und die Ruheviskosität über die Konzentration
einstellbar ist.
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4.413 gegenüber gestellt. Auffällig ist zunächst die im Vergleich zu destilliertem Wasser hohe,
aber im Vergleich zu üblicherweise für Elektrolyseaktoren eingesetzten Elektrolyte niedrige
Leitfähigkeit aller Gele.
Gel auf Basis von Konzentration Leitfähigkeit
[Masse%] [mS/cm]
BASF Luquasorb1010 (PAAS) 0,35 0,66
BASF Luquasorb1010 (PAAS) 0,4 0,82
BASF Luquasorb1010 (PAAS) 0,45 0,93
BASF Luquasorb1010 (PAAS) 0,5 1,06
Degussa T5066F(PAAS) 0,4 0,80
PNC400 (PAAS) 0,15 0,26
PNC400 (PAAS) 0,2 0,40
Gellan 1,5 0,98
Konjac 2,0 1,39
Xanthan 0,5 0,65
DI Wasser 0,005
Tabelle 4.4: Vergleich der gemessenen elektrischen Leitfähigkeiten ausgewählter künstlicher und natürlicher Gele.
Wie in Abb. 4.14 exemplarisch für Luquasorb 1010 über einen weiten Konzentrations-
bereich dargestellt ist, besteht eine starke Abhängigkeit der Leitfähigkeit von der Konzen-
tration. Dies liegt im Aufbau und der Funktionsweise ionischer Gele begründet (Vgl. Ab-
schnitt 4.3.1). Der Anteil der verfügbaren und in Lösung gehenden Ionen (Na+ im Falle von
Natriumpolyacrylat-Gelen) steigt mit der Konzentration an. Weiterhin fällt auf, dass bei kleinen
Konzentration der Zusammenhang zwischen Konzentration und Leitfähigkeit nicht mehr linear
verläuft. Dies ist zunächst weniger leicht verständlich, erklärt sich aber aus den phänomenologi-
schen Eigenschaften der „Gele“ bei diesen Konzentrationen. Hier bildet sich kein geschlossenes
Gel, sondern vielmehr Gel-Inseln im Wasser, da das Wasservolumen für die Schwellfähigkeit
des Gels zu groß ist. Die Na+ Ionen halten sich jedoch (zur Aufrechterhaltung der Ladungsneu-
tralität) bevorzugt im Inneren des Polymernetzwerkes auf (welches nun nicht mehr das gesamte
Wasservolumen durchdringt), so dass hier die Leitfähigkeit mit sinkender Konzentration zuneh-
mend vom DI-Wasser dominiert wird.
13Werte im Rahmen einer Diplomarbeit ermittelt [32]
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Abbildung 4.14: Elektrische Leitfähigkeiten von mittels Luquasorb 1010 (BASF) hergestellten Gelen.
4.3.3 Gelintegration
Bei der Gelintegration soll entsprechend des Systemkonzeptes das Gel selektiv auf die Elektro-
den aufgebracht werden. Da das Gel anschließend mit einer Membran verschlossen werden soll,
wird im folgenden davon ausgegangen, dass sich das Gel hierfür in einer Kavität befindet, die
anschließend mit der Membran versiegelt wird. Sowohl mit Rakeltechniken, als auch Dispen-
stechniken ist es möglich, innerhalb kurzer Zeit große Flächen selektiv mit einer gelartigigen
Substanz zu beschichten.
4.3.3.1 Rakeln mittels Schablone
Aufgrund des verfügbaren Equipments aus der siliziumbasierten Mikrotechnologie wurden er-
ste Untersuchungen hierzu anhand von Siliziumwafern mit Natriumpolyacrylatgel durchge-
führt. Das Gel wurde hierfür in ca. 200µm hohe SU8-Kavitäten auf dem Wafer unter Verwen-
dung einer lasergeschnittenen Edelstahlschablone in einem konventionellen Siebdrucker gera-
kelt. Abb. 4.15 zeigt den Wafer, einen Ausschnitt der Schablone sowie das in die Kavitäten auf
dem Wafer integrierte Gel.
Grundsätzlich lässt sich ein solches Hydrogel mittels Schablonendruckprozessen integrie-
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a) 4-Zoll Siliziumwafer mit
SU8-Kavitäten
b) Ausschnitt der
Edelstahl-Schablone
c) Wafer mit gerakeltem Natriumpolyacrylat-Gel
Abbildung 4.15: Einbringen von Natriumpolyacrylatgel in SU8-Kavitäten auf Siliziumwafer
ren. Problematisch ist hierbei jedoch die Verdunstung des Wassers aus dem Gel während des
Integrationsprozesses. Diese ließe sich nur durch eine gesättigte Wasserdampfatmosphäre in
der Siebdruckkammer vermeiden, was jedoch einen nicht zu unterschätzenden prozesstechni-
schen Aufwand bedeuten würde. Daher wurden als alternative Methode zur Gelintegration im
Weiteren Dispenstechnologien untersucht.
4.3.3.2 Dispensen
Die Gelintegration mittels Dispensen wurde mit einem Dosiergerät JBE1113 (Vieweg) und ei-
nem Membrandosierventil VD510 (Vieweg) an einem Dispensroboter 7100 der Firma I&J Fis-
nar Inc. durchgeführt. Als Substrat kamen die Leiterplattenteststrukturen des vorangegangenen
Abschnittes zum Einsatz.
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Abbildung 4.16: Dispensen von (a) Wasser und (b) Natriumpolyacrylatgel (PNC400) in Tape-Kavitäten auf einem
Leiterplattensubstrat.
Es zeigten sich deutliche Vorteile des Gels (PNC400) gegenüber von Wasser: Die Oberflä-
chenspannung von Wasser (Abb. 4.16a) führte zu einem Zusammenlaufen der dispensten Bah-
nen und damit zu Formung einer deutlichen (hohen) Tropfenform auf den Leiterzügen, zu einem
sehr ungleichmäßigen Benetzen und zu einem Verlaufen beim Handling. Währenddessen konn-
te das Gel (Abb. 4.16b) flach und positionsgenau appliziert werden. Auch bei Transport oder
Handling blieb die Position des Gels auf den Leiterzügen erhalten. Hierbei kommt insbesondere
das in Abb. 4.13 messtechnisch erfasste strukturviskose Verhalten der untersuchten Gele zum
Tragen.
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4.4 Membranen und Versiegelung
4.4.1 Vorüberlegungen zur Gelversiegelung
Für den breiten Einsatz der Elektrolyse als Antriebsmethode in einem Mikroaktor stellt die
Verkapselung des Elektrolyten ein wichtiges Element dar. Wasserbasierte Elektrolyte können
verdunsten - je nach Elektrolytvolumen bereits in wenigen Stunden oder gar Minuten. Daher
muss die Verkapselung zunächst als Verdunstungsbarriere dienen.
Darüber hinaus werden an die Verkapselung noch aktorisch-funktionale Anforderungen gestellt.
Diese aktorischen Anforderungen unterscheiden sich danach, ob das elektrolytisch erzeugte Gas
direkt zum Antrieb genutzt werden soll (also das Gas entweichen muss, Abb. 4.17a,b), oder
lediglich die Verwölbung einer Membran gewünscht ist (Abb. 4.17c).
MembranElektrolyt / Gel
a)
b)
c)
H2 O2Elektrolyt / Gel Membran
Elektrolyt / Gel Membran
H2 O2
Elektrolyt / Gel Membran
H2 O2
H2 O2
Abbildung 4.17: Schematische Darstellung möglicher Funktionsweisen eines mit einer Membran versiegelten
Elektrolyseaktors. a) Öffnen einer Membran (z.B. durch Reißen), b) Erhöhung der Gasdurch-
lässigkeit der Membran durch die Membrandehnung während der Verwölbung, c) Auslenkung
einer Membran.
Entweichen des Gases In dieser Betriebsart muss die Membran entweder für die erzeug-
ten Gase permeabel sein (Abb. 4.17b), oder aber als (z.B. druckgesteuertes) Ventil wirken kön-
nen (Abb. 4.17a). Ersteres ist als reine Materialeigenschaft der Membran nur schwer möglich,
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da die Membran einerseits für Wassermoleküle undurchlässig, andererseits aber für Sauerstoff
und/oder Wasserstoff permeabel sein soll. Die Dehnung der Membran kann jedoch bei geeig-
neter Membranwahl dazu dienen, die Permeationseigenschaften der Membran zu verändern.
Vergleichsweise hierzu kann eine Ventilwirkung konstruktiv relativ einfach realisiert werden,
indem die Membran bei einem bestimmten, durch das generierte Gas hervorgerufenen Druck
reißt oder durch ihre Dehnung drastisch gasdurchlässsiger wird.
In Kapitel 3 konnte jedoch gezeigt werden, dass ein direkter Gasantrieb einer Flüssigkeit zu
zahlreichen Problemen führen kann. Insbesondere äußert sich dies in einer starken Abhängig-
keit der Pumprate von äußeren Parametern wie Fließwiderständen und Gegendrücken im Ka-
nalsystem sowie einem ungünstigen dynamischen Verhalten der Pumpe durch die entstehende
fluidische Kapazität. Daher werden diese Modi im Folgenden nicht weiter betrachtet.
Verformung einer Membran Soll die Verformung einer Membran direkt für den Antrieb
von Flüssigkeiten genutzt werden (Abb. 4.17c), so stehen die elastischen und plastischen Ei-
genschaften der Membran im Vordergrund. Die Membran sollte mit dem unter ihr generierten
Gas leicht, reproduzierbar und möglichst linear auslenkbar sein. Diese Methode ermöglicht
es insbesondere, die zu transportierende Flüssigkeit direkt auf der verformbaren Membran
anzuordnen, ohne dass zwischen Aktor und Reservoir ein „vermittelndes“ Gasvolumen
notwendig wäre (vgl. Kapitel 3.2).
4.4.2 Vorbetrachtungen zu den mechanischen Membraneigenschaften
Wichtige mechanische Eigenschaften der Membranen für das in Abb. 4.17c) gezeigte Funkti-
onsprinzip sind insbesondere:
• Elastizitätsmodul, ggf. Fließspannung und -dehnung
• Dehnfähigkeit
• Reißdehnung
In Kapitel 3.3 wurden hierfür zunächst allgemein ideal-elastische und elastisch-ideal-
plastische Materialeigenschaften unterschieden. Es konnte gezeigt werden, dass selbst mit ei-
nem idealen Membranmaterial keine konstanten Volumenströme erreichbar sind. Jedoch erlaubt
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eine plastische Verformung die Verdrängung größerer Volumina bei gleichzeitig geringerer Ab-
hängigkeit von Einflüssen des Kanalssystems.
Ziel der folgenden Betrachtungen soll es nun sein, reale Materialien auf ihre Eignung als Mem-
branmaterialien zu untersuchen. Grundsätzlich besitzen reale Materialen keine rein plastischen
oder rein elastischen Eigenschaften. Stattdessen wird man je nach Grad der Dehnung unter-
schiedliche Eigenschaften vorfinden, die sich aus einem Spannungs-Dehnungs-Diagramm ab-
lesen lassen.
Spannungs-Dehnungs-Verläufe für „klassische“ Polymere können zur Orientierung aus der Li-
teratur (z.B. [90]) entnommen werden und einen ersten Anhaltspunkt für die Materialwahl lie-
fern. Die Eigenschaften realer Folien hängen jedoch von zahlreichen Parametern wie Herstel-
lungsverfahren, molekularem Aufbau, Bearbeitungsverfahren (z.B. Recken, Walzen, ...), von
eventuell zugesetzten Additiven, von der Richtung, von der Temperatur und vielen weiteren
Faktoren ab. Für einige Materialien existieren darüber hinaus weder in der Literatur noch vom
Hersteller entsprechende Angaben. Daher ist es stets notwendig, für das eingesetzte Material
diese Verläufe experimentell zu bestimmen. Dies kann mittels eines Zugversuches erfolgen.
Zugversuch Das Vorgehen für einen solchen Zugversuch ist in der DIN EN ISO 527 [1]
(insbesondere Teil 3: Prüfbedingungen von Folien und Tafeln) beschrieben und schematisch in
Abb. 4.18 dargestellt.
F
L0 +∆L
A0
L0
Abbildung 4.18: Schema eines Zugversuches.
In DIN EN ISO 527 werden verschiedene Formen für Probekörper vorgeschlagen, wobei
sich für Folien ein einfacher Streifen mit einer Breite zwischen 10 und 25mm besonders eig-
net. Dieser wird zwischen zwei Klemmen gespannt. Der Zugversuch erfolgt weggesteuert mit
einer konstanten Geschwindigkeit, wobei die dabei notwendige Kraft F gemessen wird. Die
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im Spannungs-Dehnungs-Diagramm üblicherweise aufgetragenen Werte (technische Spannung
bzw. Nennspannung σ, technische Dehnung bzw. Nenndehnung ε) ergeben sich wie folgt:
σ(∆L) = F(∆L)
A0
(4.3)
ε(∆L) = ∆L
L0
(4.4)
Dabei ist A0 die Querschnittsfläche des Folienstreifens zu Beginn des Versuches, L0 die
Ausgangs(mess-)länge und ∆L0 die Längenänderung.
Die während des Zugversuches tatsächlich im Material auftretende Spannung ist aufgrund der
Verringerung des Querschnitts größer als die technische Spannung. Man spricht von der wahren
Spannung σw, die sich – unter der Annahme eines über der Länge konstanten Querschnitts und
der Erhaltung des Volumens ergibt zu:
σw(∆L) =
F(∆L)
A(∆L) ≈ σ(1+ ε) (4.5)
Die Annahme der Volumenerhaltung ist jedoch nur für wenige Materialien bzw. Materialklassen
zutreffend. Daher sollte der wahre Querschnitt Aw in Abhängigkeit der Dehnung mit gemessen
werden.
σw(∆L) =
F(∆L)
Aw(∆L)
(4.6)
Insbesondere bei plastischer Verformung und großen Dehnungen ist es weiterhin sinnvoll,
die Dehnung nicht auf die Ausgangslänge zu beziehen, sondern für den aktuellen Zustand (die
aktuelle Länge) zu berechnen. Man spricht hierbei von der wahren oder logarithmischen Deh-
nung ϕ. Sie berücksichtigt, dass bei plastischer Verformung molekulare und atomare Umord-
nungen stattfinden, und sich somit der Ausgangszustand für jede weitere Dehnung ständig än-
dert.
ϕ =
∫ L1
L0
dl
l = ln(1+ ε) (4.7)
Bei der Modellierung von plastischem Verhalten in ANSYS (vgl. z.B. Abschnitte 3.3 und
5.1) sind – vor allem bei großen Verformungen – die Wertepaare für σw und ϕ anzugeben.
Typische Spannungs-Dehnungs-Diagramme aus der Literatur Aufgrund der Vielzahl von
verfügbaren Polymermaterialien soll sich für eine erste Orientierung und Grobauswahl zu-
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nächst an Literaturwerten orientiert werden. Abbildung 4.19 zeigt charakteristische Spannungs-
Dehnungs-Kurvenverläufe für verschiedene (Kunststoff-)Materialien.
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Abbildung 4.19: Spannungs-Dehnungs-Diagramm für verschiedene Kunststoffe aus der Literatur (PTFE nach
[101, S. 37]), PDMS nach [92], alle anderen Materialien nach [90, S. 631].
Die aus dem Diagramm ablesbare Spannung bei einer bestimmten Dehnung stellt ein
wichtiges Kriterium für die Eignung des Materials als Membran für Elektrolyseaktoren dar.
Dieser Wert ist jedoch zunächst unabhängig von der Foliendicke. Selbige stellt aber i.A. keinen
frei wählbaren Parameter dar sondern ist sowohl herstellerseitig als auch anwendungsseitig
eingeschränkt. Da eine gute Dehnbarkeit erhalten bleiben muss, ist die Dicke der Folie insbe-
sondere nach oben limitiert. Daher soll in der vorliegenden Arbeit zum Vergleich verschiedener
realer Folien ein anderer Parameter genutzt werden. Mit der Foliendicke d einer Membran
ergibt sich eine auf die Breite der Folie bezogene Kraft σ ·d [N·mm−1]. Anhand des in Kap.
3.3 entwickelten FEM-Modells, den damit durchgeführten Simulationen sowie Vorversuchen
können bestimmte Grenzwerte für das Produkt aus Spannung und Dicke eines Folienstreifens
berechnet werden. Als Maß soll dabei der Spannungswert bei einer Dehnung von ε=200%
dienen. Dieser Wert ist zunächst willkürlich gewählt, entspricht aber den erwarteten Dehnun-
gen (vgl. FEM-Modell) und erlaubt auch einen praxisnahen Vergleich sowohl mit sich stark
verfestigenden sowie mit elastischen Materialien.
Mittels des in Abschnitt 3.3 entwickelten FEM-Modells kann gezeigt werden, dass Werte von
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σ200% ·d = 10Nmm−2 ·0,04mm = 0,4Nmm−1 nicht überschritten werden sollten; vorzugswei-
se sollte dieser Wert kleiner als 0,2Nmm−1 sein. Bei größeren Werten erreichen die für die
Dehnung notwendigen Drücke unter der Membran schnell Werte über 3 bar (FEM), was große
Probleme hinsichtlich der eingesetzten Fügetechnik für die Membran (Einspannung!) mit sich
bringt.
Wie in Diagramm 4.19 zu ersehen ist, kommen daher für die Anwendung einer auf Basis
der Membranverformung arbeitenden Elektrolysepumpe lediglich Elastomere (z.B. PDMS),
bestimmte Polyethylene (PE) sowie ggf. Polypropylene (PP) und Polytetrafluorethylen
(PTFE) in Frage. Andere Materialen besitzen keine hinreichend große Dehnfähigkeit bzw.
ein zu großes E-Modul oder eine zu große Fließspannung. Um Werte für σ200% ·d kleiner
0,2Nmm−1 zu erhalten, muss die Foliendicke jedoch selbst für LDPE in der Größenordnung
von d ≤20µm liegen.
Wie im Folgenden gezeigt wird, kann die Foliendicke jedoch nicht beliebig gering gewählt
werden, da sie die – für die Stabilität des Elektrolyts relevante – Wasserdampfpermeabilität der
Folie beeinflusst14. Dieser zusätzliche Parameter soll im Folgenden näher betrachtet werden.
4.4.3 Vorbetrachtungen zur Wasserdampfdurchlässigkeit
Die Barriereeigenschaften eines Membranmaterials gegenüber Verdunstung des Elektrolyten
können durch die Durchlässigkeit der Membran für Wasserdampf beschrieben werden. Die
Wasserdampfdurchlässigkeit WDD
(
Einheit g
m2 ·24h
)
gibt dabei die Menge Wasserdampf an,
die bei definiertem Luftfeuchtegefälle und definierter Temperatur in 24 Stunden durch eine Fo-
lie der Dicke d und eine Fläche von 1m2 hindurch tritt (vgl. DIN 53122-1). Betrachtet man
beispielsweise ein Elektrolytreservoir mit typischen (in dieser Arbeit u.A. genutzten) Abmes-
sungen von (6x15x0,11)mm3 ≈10µl , so entspricht dies bei Wasser als Elektrolyt einer Masse
von ca. 10mg. Strebt man beispielsweise eine Mindestlagerdauer von 3 Monaten (ca. 90 Tage)
an15, wobei sich die Elektrolytmenge höchstens halbieren darf, so darf die Wasserdampfdurch-
14Idealerweise sind die fertig aufgebauten fluidischen Systeme „trocken“ lagerbar und somit bezüglich des spä-
ter darin ablaufenden biologischen Nachweises noch nicht festgelegt. Erst mit der Reagenzienbefüllung wird deren
Einsatzzweck bestimmt.
15Offene Lagerung bis zum Befüllen der Reservoire mit Flüssigreagenzien. Anschließend kann eine Verdun-
stung durch die Membran vernachlässigt werden.
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lässigkeit unter Worst-Case-Bedingungen höchstens
WDD =
5·10−3g
(6·15 ·10−6)m2 ·90 ·24h
≈ 0,6 g
m2 ·24h
(4.8)
betragen. Die Wasserdampfdurchlässigkeit kann mit verschiedenen Verfahren und sehr unter-
schiedlichen Prüfbedingungen gemessen werden. Für Folien sind die Prüfbedingungen in DIN
53122 mit 23◦C und 85%r.F. festgelegt. Messungen nach amerikanischen Prüfvorschriften (und
damit auch Herstellerangaben von Folienmaterialien) weichen hiervon ab. Grundsätzlich sind
die bei den Prüfbedingungen ermittelten Werte als Orientierungshilfe zu sehen. So wird die
Luftfeuchtigkeit bei der Lagerung i.A. höher sein als während der Prüfung (und damit der Unter-
schied des Wasserdampfpartialdruckes über der Membran geringer). Damit können auch deut-
lich größere Werte der angegebenen (gemessenen) Wasserdampfpermeabilität für das Mem-
branmaterial noch ausreichend sein.
Weiterhin ist zu beachten, dass die Wasserdampfdurchlässigkeit kein Materialparameter ist,
sondern z.B. von der Dicke der Folie d abhängt. In guter Näherung gilt für die meisten Ma-
terialien [70]:
WDD∼
1
d (4.9)
Es sei angemerkt, dass diese Beziehung für zahlreiche Materialien nicht für stark unterschied-
liche Dicken gilt16, sie soll aber als erste Orientierung für den im Folgenden durchgeführten
Vergleich von Materialen genügen.
Als wichtige Randbedingung für die in dieser Arbeit vorgenommene Auswahl an Folienma-
terialien ist weiterhin die kommerziell Erhältlichkeit der Folien zu nennen. Nur hierdurch
wird eine zügige Systementwicklung bei geringen Gesamtkosten ermöglicht. Wird jedoch
eine für Elektrolyseaktoren zugeschnittene Membranmaterial-Entwicklung angestrebt, so kann
auch (wie in der Verpackungsindustrie üblich [70]) mit dünnen Metallfilmen als Barriere auf
einer in ihren mechanischen Parametern grundsätzlich geeigneten Polymermembran gearbeitet
werden17.
16Sehr dünnen Folien besitzen oft eine überproportional höhere Wasserdampfdurchlässigkeit.
17Dabei ist allerdings zu beachten, dass der Metallfilm vorzugsweise im Inneren der Membran verortet ist. Steht
der Metallfilm hingegen in direktem Kontakt zum Elektrolyt, so kann eine galvanische Zelle mit den Ansteuerelek-
troden gebildet werden. Zeigt er in Richtung Reservoir, so ist die biochemische Kompatibilität mit den Reagenzien
zu berücksichtigen.
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4.4.4 Membranmaterialien für Elektrolyseaktoren: Auswahl und Cha-
rakterisierung
Nach diesen Vorbetrachtungen soll im Folgenden eine Auswahl an geeigneten Materialien
getroffen und diese charakterisiert werden. Es wurde bereits erläutert, dass insbesondere ein
Kompromiss aus guter Dehnfähigkeit und geringer Wasserdampfpermeabilität gefunden wer-
den muss. Neben „Standard“-Folienmaterialien wurden zusätzlich spezielle Verschlussfolien
(Nefol-P, Nefol-N sowie Nefol-D) einbezogen, bei denen ihr Anwendungszweck sowohl auf
eine gute Dehnbarkeit, als auch eine geringe Wasserdampfdurchlässigkeit schließen lässt. Die-
se Folien sind einerseits sehr weich (niedrige Streckspannung), erlauben große Dehnungen und
sind andererseits auch wasserabweisend. Die wichtigsten Kenndaten dieser Folien sind in Ta-
belle 4.5 zusammengefasst.
Nefol-P Nefol-N Nefol-D
Foliendicke ca. 130µm ca. 110µm ca. 40µm
Temperaturstabilität 60◦C 60◦C 100◦C
Tabelle 4.5: Übersicht über die untersuchten Folienmaterialien.
Um einen direkten Vergleich durchführen zu können, wurden sowohl Literatur- als auch
Messwerte für die mechanischen Eigenschaften sowie die Wasserdampfdurchlässigkeit auf die
Dicke bezogen und in Abb. 4.20 dargestellt. Genutzt wird – wie zuvor erläutert – die mit
der Dicke eines Folienstreifens multiplizierte Zugspannung aus dem einachsigen Spannungs-
Dehnungs-Versuch bei ε =200% sowie die auf eine Dicke bezogene Wasserdampfdurchläs-
sigkeit (Für eine bestimmte Dicke angegebene Literaturwerte wurden über Gleichung 4.9 auf
andere Dicken umgerechnet.).
Die Werte wurden jeweils für Foliendicken zwischen 10 und 200µm berechnet. Der bevor-
zugte Eigenschaftsbereich (nach Gleichung 4.8) für die einzusetzenden Folien befindet sich im
Diagramm links unten (weißer Hintergrund). Falls aufgrund der Lagerbedingungen (niedrige-
re Lagertemperatur, höhere Luftfeuchte) auch größere Wasserdampfdurchlässigkeiten als oben
berechnet erlaubt sind, so sind auch noch Materialien (Kombination aus Materialeigenschaft
und Membrandicke) im hellgrau hinterlegten Bereich einsetzbar. Man kann leicht erkennen,
dass lediglich Nefol-P und Nefol-N, sowie mit Einschränkungen Nefol-D und bei geringen
Dicken allgemein LDPE geeignet sind. Butylkautschuk ist (als einziges Elastomer) ebenfalls
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Abbildung 4.20: Mechanische Eigenschaften und Wasserdampfdurchlässigkeiten als Funktion der Membrandicke.
Die Kurven entsprechen jeweils Dicken zwischen 10µm (rechts unten) und 200µm (links oben);
als Orientierung ist die Dicke von 100µm mit einem „+“ gekennzeichnet. Bei konkreten kommer-
ziell verfügbaren Folien ist die erhältliche Foliendicke mit „2“ markiert.
Werte für Nefol-N, Nefol-P und Nefol-D: Messwerte (WDD für 23◦C,85%r.F.). Restliche
Angaben: Orientierungswerte aus Literatur. WDD(PTFE, LDPE) [22], WDD(PDMS) [63],
WDD(Polybutadien, Butylgummi, Naturgummi) [11]. Werte für mech. Spannungen nach [90].
geeignet, jedoch nicht in den notwendigen geringen Dicken erhältlich. Die anderen Materiali-
en erfüllen für keine Dicke die geforderten mechanischen Eigenschaften oder die geforderten
Wasserdampfpermeabilität.
4.4.4.1 Mechanische Charakterisierung der Membranmaterialien
Auf Basis dieser Vorauswahl sollen im Folgenden nun die Eigenschaften von realen Folien be-
stimmt werden. Insbesondere anhand der gemessenen mechanischen Eigenschaften der Folien
wird im Anschluss das Verformverhalten als Elektrolysepumpen-Membran mittels des in Ka-
pitel 3.3 entwickelten ANSYS-Modells auch für komplexe Reservoirgeometrien berechnet. Es
wurden daher Folien aus Nefol-P und Nefol-N, sowie zusätzlich Nefol-D mechanisch mittels
eines Zugversuches charakterisiert. Hierbei wurde sowohl in Rollen-Längsrichtung, als auch in
Querrichtung gemessen. Die Spannungs-Dehnungs-Kurven sind in Abb. 4.21 dargestellt. Man
erkennt zunächst ein nahezu ideal-plastisches Verhalten bei Nefol-P und Nefol-N, jedoch fällt
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auch die starke Anisotropie dieser beiden Materialien auf. Nefol-D hingegen zeigt eine prozen-
tual geringere Anisotropie, weist jedoch eine um ca. den Faktor 3 bis 4 höhere Streckspannung
als die beiden anderen Materialien auf.
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Abbildung 4.21: Gemessene Spannungs-Dehnungs-Diagramme für als Membran einsetzbare Kunststofffolien im
sinnvoll nutzbaren Bereich bis 300% Dehnung. Messungen wurden durchgeführt am Fraunhofer
IAP. Prüfgeschwindigkeit 17mm/min.
Aus den zuvor beschrieben Ergebnissen ergibt sich, dass mit Nefol-N und Nefol-P geeignete
Folienmaterialien für die Verkappung von Elektrolyseaktoren existieren. Mit Einschränkungen
ist jedoch auch Nefol-D geeignet. Kritisch ist lediglich die Anisotropie der Materialien zu sehen.
Hierauf wird explizit in Kapitel 5.1 eingegangen.
Auf Basis der gemessenen Spannungs-Dehnungs-Verläufe kann (aus mechanischer Sicht)
Nefol-N als das geeignetste Material angesehen werden. Im Gegensatz zu Nefol-P besitzt es
vor allem einen weniger stark ausgebildeten Streckpunkt (vgl. DIN EN ISO 527-1).
Im Folgenden gilt es nun, als weiteren kritischen Parameter die tatsächliche Wasserdampfdurch-
lässigkeit der Materialien zu bestimmen.
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4.4.4.2 Charakterisierung der Wasserdampfdurchlässigkeit
Zur Untersuchung der Wasserdampfdurchlässigkeit der Materialien wurde das Wasserdampf-
durchlässigkeitsprüfgerät MOCON PERMATRAN-W 1/50 eingesetzt.18 Das Gerät arbeitet
nach dem amerikanischen Standard ASTM E 398 und ist in der Lage, Wasserdampfdurchläs-
sigkeiten im Bereich zwischen 0,1 und 1000 g
m2 ·24h zu messen. Mit alle drei Folien wurden
je zwei Messungen bei einer Temperatur von 23◦C durchgeführt. Die Luftfeuchte auf beiden
Seiten der Folie betrug 100%r.F. bzw. 15%r.F. In Tabelle 4.6 sind die gemittelten Ergebnisse
der Messungen zusammen gestellt.
WDD
[
g
m2 ·24h
]
Nefol-P 0,120 ±0,001
Nefol-N 0,343 ±0,001
Nefol-D 2,927 ±0,123
Tabelle 4.6: Gemessene Wasserdampfdurchlässigkeiten der untersuchten Folien.
Grundsätzlich zeigt sich auch hier das überlegene Verhalten von Nefol-N und Nefol-P, ob-
gleich aufgrund obiger Ausführungen auch Nefol-D (mit Einschränkungen) noch einsetzbar
wäre.
4.4.4.3 Zusammenfassung
In den vorangegangenen Abschnitten wurden zunächst drei kommerziell erhältliche Folienma-
terialien ausgewählt und charakterisiert. Dabei kann Nefol-N als das geeignetste Membranma-
terial angesehen werden. Während seine Wasserdampfdurchlässigkeit zwar geringfügig höher
als die von Nefol-P ist, sind die mechanischen Eigenschaften aufgrund der geringer ausgebil-
deten Streckgrenze vorteilhafter. Im Folgenden soll daher dieses Material eingesetzt werden.
18Die Messungen wurden freundlicherweise von der Firma Paul Lippke Handels-GmbH ermöglicht.
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Kapitel 5
Systemintegration - Anwendung in
Lab-on-Chip Systemen
Mit den entwickelten und in den vorangegangenen Kapiteln beschriebenen Technologien
wurden im Verlaufe der Arbeit im Rahmen verschiedener Forschungsprojekte vollständig-
integrierte mikrofluidische Kartuschen entworfen und realisiert. Dabei kamen sowohl gelba-
sierte Elektrolyseaktoren ohne Membran, als auch solche mit Membran zum Einsatz. Die Kar-
tuschen dienten dabei vorwiegend zum gesteuerten Flüssigkeitstransport für unterschiedliche
Sensoren. So wurden Systeme für einen Oberflächenplasmonenresonanz (SPR)-Sensor [71,73],
für einen Totalreflexions-Fluoreszenz (TIRF)-Sensor sowie für einen elektrochemischen Sensor
konzipiert und realisiert. Für letztgenannte Sensorprinzipien wurde im Sinne einer Systemplatt-
form ein einheitliches mikrofluidisches Layout entworfen [83]. Teilergebnisse wurden bereits
in [13, 74, 75] veröffentlicht. Die Technologie wurde weiterhin für Ventile [72] eingesetzt.
Der Grundaufbau ist dabei stets gleich: Ein Elektrodensubstrat (in Leiterplattentechnologie)
wird mit einer strukturierten Klebefolie versehen, die im Bereich von Interdigitalelektroden
geöffnet ist. An diesen Stellen wird ein Hydrogel als Elektrolyt aufgebracht. Je nach Pump-
prinzip (mit oder ohne Membran) wird eine verformbare Membran aufgebracht, um das Gel zu
verschließen. Das so hergestellte aktive Teil des Systems wird nun mit dem passiven (spritzge-
gossenen oder gefrästen) Teil gefügt, welches Kanäle und Reservoire enthält.
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5.1 Fluidische Systementwicklung und -charakterisierung
Basierend auf den zuvor dargestellten Untersuchungen wird im Folgenden anhand eines konkre-
ten Beispiels die Entwicklung eines komplexen mikrofluidischen Analysesystems beschrieben.
Dieses System ist als Technologieplattform für die in-vitro Diagnostik konzipiert und schema-
tisch in Abb. 5.1 dargestellt.
Abbildung 5.1: Schema der entworfenen Kartusche.
Aufgrund der schon in Kapitel 3 dargelegten Vorteile kommen hier nun Elektrolyseaktoren
zum Einsatz, die eine Membranverwölbung zum Antrieb der Flüssigkeiten nutzen. Die Mem-
bran soll sich dabei direkt in die Flüssigkeitsreservoire verformen, so dass kein Zwischenvo-
lumen Vzw zwischen Aktor und zu bewegender Flüssigkeit besteht. Zur besseren Befüllbar-
keit wurde vom Autor für die insgesamt 9 Reservoire eine mäanderförmige Geometrie gewählt
(Abb. 5.2b).
Als Membranmaterial kommt Nefol-N aufgrund seines nahezu idealplastischen Verhaltens
und seiner geringen Wasserdampfpermeabilität zum Einsatz. Betrachtet man noch einmal die
Spannungs-Dehnungs-Kurven in Abbildung 4.21 (Seite 120), so fällt jedoch die starke Aniso-
tropie auf. Das Material besitzt in Rollrichtung eine fast doppelt so hohe Streckspannung wie
senkrecht dazu. Dies hat direkte Auswirkung auf die Nutzrichtung der Membran für die Elek-
trolysepumpen. Die Pumpraten bei einer solchen mäanderförmigen Reservoirgeometrie lassen
sich durch FEM im Vorfeld berechnen. Zur Beschreibung des Verhaltens muss das FEM-Modell
aus Kapitel 3.3 jedoch in mehreren Punkten angepasst werden. Diese sind vor allem:
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a) Schnitt durch Reservoir (CAD-Modell) b) Draufsicht auf
Reservoir
Targetelemente
Membran (Volumenelemente)
Kontaktelemente
Mikrofluidiksubstrat
Reservoirkanäle
Klebefolie
Membran
GelElektrodensubstrat
c) Übertragung des geometrisch-mechanischen Problems in ANSYS
Abbildung 5.2: Reservoir-Aufbau und ANSYS-Repräsentation.
• Einbeziehung des anisotropen Materialverhaltens
• Berücksichtigung der realen Reservoirgestaltung (z.B. „Anstoßen“ der Membran an Re-
servoirdecke)
Aufgrund der technologischen Umsetzung ist die Membran lediglich entlang der Außen-
kontur des Mäanders fixiert. Daher befindet sich zwischen Membran und den inneren Mäander-
wänden ein Spalt in der Dicke der Klebefolie (Abb. 5.2a),c). Die Membran wird also zunächst
an diesen Stellen „anstoßen“, bevor sie sich in die Mäanderkanäle weiter ausdehnt. Schließlich
wird sie am Reservoirdeckel anstoßen. Beides soll im ANSYS-Modell berücksichtigt werden.
Entsprechend wird das Modell mit Kontaktelementen versehen, die den Kontakt der Membran
sowohl am Boden der Mäanderwände als auch am Reservoirdeckel detektieren (Abb. 5.2c).
Durch die Verwendung der HILL-Anisotropie1 lässt sich das anisotrope Verhalten des Materi-
als modellieren. Es wurden die beiden in Abb. 5.3 dargestellten Richtungen der Aufbringung
der Membranfolie auf das Reservoir simuliert. Zur Veranschaulichung wurde die Simulation
bis zu einem Druck von ∆p =2bar durchgeführt und die Ergebnisse der Membranverformung
in Abb. 5.4 dargestellt.
1vgl. „ANSYSTheory Manual“
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a) Rollenrichtung längs des Kanals b) Rollenrichtung quer zum Kanal
Abbildung 5.3: Unterschiedliche Varianten der Integration des Membranmaterials.
Man kann erkennen, dass bei Aufbringung mit Rollenrichtung längs zum Kanal sich die
Membran in wesentlichen Teilen des Kanals gleichmäßig verwölbt (Abb. 5.4a). Dies liegt darin
begründet, dass sich das Material quer zum Kanal leichter verformen lässt (geringere Streck-
spannung). Da hiermit gleichmäßiger und schneller (d.h. bei geringeren Drücken) das Reservoir
entleert werden kann, sollte diese Richtung bevorzugt verwendet werden.
a) Rollenrichtung längs des Kanals b) Rollenrichtung quer zum Kanal
Abbildung 5.4: Mit ANSYS simulierte Auslenkung der Membran bei einem Druckabfall über der Membran von
∆p =2bar. In den oberen Bildern sind die experimentellen Ergebnisse beider Varianten dargestellt
(I=8mA, t=120s). Das Reservoir wurde hierfür mit blau angefärbtem Wasser gefüllt. In den hellen
Bereichen befindet sich die Membran bereits in Kontakt mit der Reservoirdecke.
Bereits dieses qualitative Ergebnis zeigt, dass mittels des FEM-Modells praktisch relevante
Vorhersagen bezüglich der Einsetzbarkeit von Membranen mit bestimmten mechanischen Ei-
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genschaften möglich sind.
Um nun aus dem FEM-Modell darüber hinaus auch eine (quantitative) Funktion für die Flussra-
te über der Zeit abzuleiten, bedarf es weiterer Überlegungen. Grundsätzlich kann hierfür Glei-
chung 3.29 genutzt werden, sofern die Gasgenerationsrate bei einem Referenzdruck p∗ als kon-
stant angenommen werden kann (Gleichung 3.7, 51). Weiterhin muss noch die Effizienz der
Gasgenerationsrate als Funktion des Stromes (vgl. Abb. 4.9 auf Seite 97) einbezogen und hier-
mit die theoretische Gasgenerationsrate multipliziert werden.
Die Messung der Volumenverformraten erfolgte ähnlich der Messung der Gasgenerationsra-
ten in Abb. 4.8a) über eine Druckerhöhung in einer hinreichend großen Kammer (VKammer 
VM,max). Diese Bedingung ist bei der Messung der Membranverwölbung deshalb notwendig, da
sich der über der Membran herrschende Druck nur unwesentlich ändern darf, um den Druck-
abfall über der Membran nicht zu beeinflussen. Für das verwendete Kammervolumen von
VKammer = 3000µl ist diese Bedingung erfüllt. Das verformte Membranvolumen berechnet sich
bei dieser Messmethode wie folgt (vgl. Gleichung 4.1):
∆VM|p0 ≈VKammer
(
1−
p0
p1
)
(5.1)
In Abb. 5.5 sind die Ergebnisse von Messung und Simulation zusammengestellt. Es zeigt
sich eine gute Übereinstimmung von Messung und Simulation (ANSYS). Die Abweichungen
können vor allem durch die im FEM-Modell nicht berücksichtigte Kompression der Membran
an der Fügestelle (Einspannstelle) am Rand während des Fügeprozesses erklärt werden.
Um die Volumenverformrate sowie die Flussrate in einem größeren Bereich konstant zu
halten, kann die in Abb. 5.5 dargestellte Kurve (gemessen oder simuliert) als Kompensations-
funktion für die Pumpensteuerung genutzt werden. Da hierbei die Steuerung über eine Verände-
rung des elektrischen Stromes erfolgt, ist zu beachten, dass die Effizienz der Gasgenerationsrate
ebenfalls vom Strom abhängt. Damit ergibt sich das folgende Vorgehen zur Kompensation der
Volumenverformrate (und damit der Flussrate im integrierten System):
Gewünscht ist eine Soll-Verformrate der Membran (≈ Flussrate) ˙VM,soll. Bekannt ist (aus
Messung bei einem bestimmten Strom I oder Simulation (s.o.)) die tatsächliche Verformrate
˙VM,mess|I = f (VM) bei einem bestimmten Verformungszustand VM und einer bestimmten Gas-
generationsrate (η(I) · ˙Vgen|p∗,theor.). Es wird nun gefragt, wie groß der eingestellte Strom sein
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Abbildung 5.5: Vergleich von gemessener und simulierter Volumenverdrängung und Verformrate. Elektroden:
Breite=Abstand=0,2µm , Länge=5mm, je 8 Kathoden- und Anodenfinger. Elektrolyt: Gel auf Basis
von Natriumpolyacrylat (BASF), 0,5 Gewichts%. Membran: Nefol-N (quer)
muss, um eine Gasgenerationsrate zu erhalten, die wiederum zu einer gewünschten Volumen-
verformrate ˙VM,soll führt. Der Algorithmus hierfür ist in Abb. 5.6 dargestellt.
Dieser Algorithmus für die Pumpensteuerung wurde in LABVIEW implementiert. Abb.
5.7 zeigt eine Messung des verdrängten Volumens und der Flussrate für eine eingestellte
Sollflussrate von ˙VM,soll = 0,5µl /s. Zunächst erkennt man eine deutliche Linearisierung der
Funktionen insbesondere im Vergleich mit Abbildung 5.5. Abweichungen können vor allem
mit dem nicht vollständig reproduzierbaren Aufbau (manuelle Assemblierung) der Kombi-
nation aus Aktorik und Reservoir erklärt werden. Durch die Verwendung einer maschinell
unterstützten Assembliervorrichtung (in Vorbereitung) können hier noch einmal deutliche
Verbesserungen erwartet werden.
Die Oberfläche der Pumpensteuerung ist in Abb. 5.8 dargestellt. Die Steuersoftware erlaubt
sowohl die Möglichkeit einer konstanten Stromsteuerung (vgl. Abb. 5.5), als auch eine Kom-
pensierung der Nichtlinearitäten der Membranfunktion mittels Variation des Stromes (unter Be-
rücksichtigung der Gasgenerations-Effizienzen).
In der Steuersoftware ist es möglich, komplexe Ablaufpläne für die Ansteuerung der Pum-
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Einzustellender (kompensierter) Strom Ikomp
I
˙Vgen,real = η · ˙Vgen,theor.
Imess
˙VM,soll (Soll-Flussrate)
VM,ist(aktueller Verformungszustand /
VM
˙VM|Imess
˙VM|I
˙Vgen(I)
˙VM,soll
˙Vgen,soll
verformtes Volumen)
Gemessene Volumenverformrate ˙VM
bei einem bestimmten Strom Imess
Gemessene (reale) Gasgenerationsrate ˙Vgen,real
in Abhängigkeit des Strome I
Abbildung 5.6: Algorithmus zur Bestimmung des Steuerstromes für die Einstellung einer Sollflussra-
te/Sollvolumenverformrate ˙VM,soll (Kompensation der Nichtlinearitäten der Membranfunktion und
der Gasgenerationsrate).
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Abbildung 5.7: Gemessene Volumenverdrängung und Flussrate für eine Sollflussrate von ˙VM,soll = 0,5µl /s unter
Nutzung der Kennlinienkompensation nach Abb. 5.6. Elektroden, Gel, Membran und Reservoir-
geometrie identisch zu der in Abb. 5.5.
pen zu hinterlegen, wie sie für bioanalytische Nachweise benötigt werden. Zur Demonstration
wurden die Reservoire zunächst mit gefärbten, wasserbasierten Flüssigkeiten gefüllt und se-
quentiell entleert. Abb. 5.9 zeigt die ersten vier Pumpschritte. Die Kartusche wurde hierfür mit
einem Adapter kontaktiert und an die Stromquellenelektronik angeschlossen, welche wiederum
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Abbildung 5.8: Ausschnitt aus der LABVIEW-Oberfläche für die Pumpensteuerung. Bereiche: „A“) Ablaufsteue-
rung, „B“) Ein-/Ausschalten der Kompensation der Membranfunktion, „C“): Pumpenstatus.
vom o.g. LABVIEW-Programm gesteuert wurde.
Abbildung 5.9: Sequenzielles Entleeren von vier Reservoiren. Die Kartusche ist im Adapter (weiß) elektrisch kon-
taktiert. Zur Veranschaulichung wurden die Reservoire mit gefärbten, wasserbasierten Flüssigkei-
ten gefüllt.
Zur Evaluierung des Gesamtsystems aus Fluidik, Sensorik und Biologie soll im im Fol-
genden ein optischer, fluoreszenzbasierter Biosensor zum Einsatz kommen, der ebenfalls im
Rahmen der Arbeit hergestellt wurde. Die Funktionsweise und Herstellung sollen im nachfol-
genden Abschnitt kurz erläutert werden.
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5.2 Herstellung des optischen Biosensors mittels Heißprägen
Das Sensorprinzip und -layout wurde vom Fraunhofer IPM vorgeschlagen und für den Ein-
satz in einem Biochip-Reader dieses Institutes entworfen [13]. Es ist schematisch in Abb. 5.10
dargestellt. Der Sensor arbeitet nach dem sog. TIRF-Prinzip (TIRF=Total internal reflection
Fluorescence) [6] und soll hierfür eine dünne Polymerfolie nutzen, in die über ein Prisma Licht
eingekoppelt wird (Abb. 5.10). Das Licht breitet sich per Totalreflexion in der Folie aus. Auf der
Oberfläche der Folie befinden sich immobilisierte Antikörper, die in der Lage sind, spezifisch
Antigene aus einer Probe zu binden. An diese Antigene kann in einem weiteren Schritt ein an ei-
nem geeigneten Antikörper befindlicher Fluoreszenzmarker binden2 (Sandwich-ELISA3). Das
evaneszente Feld des sich in der Folie ausbreitenden Lichtes dringt nun in eine dünne Schicht
jenseits der Oberfläche der Folie ein und kann dort die Fluorochrome zur Fluoreszenz anre-
gen. Das Fluoreszenzlicht wird schließlich über eine CCD-Kamera im Lesegerät detektiert. Da
die Eindringtiefe des evaneszenten Feldes (wenige 100nm) in der Größenordnung der auf der
Sensoroberfläche gebundenen Moleküle liegt, kann das störende Hintergrundsignal durch die
Bulkflüssigkeit im Kanal stark reduziert werden.
2. Antikörper
immobilisierter Antikörper
Antigen (aus Probe)
Fluoreszenzmarker
Licht
Koppelprisma Detektor
Abbildung 5.10: Schematische Darstellung einer TIRF-Sensorfolie als Biosensor (nicht maßstäblich).
Für die praktische Herstellung der Sensoren kam als Material das Cycloolefin-Copolymer
TOPAS® 8007 von Topas Advanced Polymers, Inc. zum Einsatz. Dieses Material besitzt eine
geringe Wasseraufnahme sowie im für die Fluoreszenzmessung genutzten roten Spektralbe-
2Für die im Folgenden dargestellten Versuche wird dieser Schritt noch einmal aufgeteilt: Zunächst bindet se-
lektiv an das Antigen ein Antikörper. In einem weiteren Schritt bindet an diesen ein weiterer, fluoreszenzmarkierter
Antikörper.
3ELISA = Enzyme Linked Immuno Sorbent Assay, Enzymgekoppelter Immunadsorptionstest
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reich geringe Eigenfluoreszenz. Für die Messmethode ist es entscheidend, dass die Oberflä-
chen des Sensors eine sehr geringe Rauheit aufweisen, um möglichst wenig Streulicht aus dem
Polymerwellenleiter auszukoppeln [14]. Gewährleistet werden kann dies, indem die Polymer-
folie durch Heißprägen unter Verwendung von Siliziumwafern als Prägemaster geformt wird.
Dabei können sowohl die sehr geringe Oberflächenrauheit von Siliziumwafern, als auch de-
ren leichte Strukturierbarkeit ausgenutzt werden. Mittels anisotropen Nassätzens in Kalilauge
(KOH) wurden V-förmige Vertiefungen mit Winkeln von 54,7◦ bzw. 35,3◦ in (100)- bzw. (110)-
Siliziumwafern realisiert. Während der Winkel durch die Kristallrichtung der Wafer festgelegt
ist, kann die Tiefe durch die Öffnungsbreite der Ätzmaske (SiO2/Si3N4) eingestellt werden. Es
wurden Tiefen von 200 und 300µm hergestellt (Abb. 5.11d). Um die Stabilität und Haltbarkeit
der Prägemaster zu gewährleisten, wurden diese anodisch auf einen 5mm dicken Borosilikat-
glaswafer gebondet (Abb. 5.11a).
Der Prägeprozess wurde in einem Substratbonder SB8e der Firma Suss Microtec durchgeführt.
Abbildung 5.11: a) Prägemaster und in Polymerfolie geprägte TIRF-Sensoren. b) ganze geprägte Folie, c) verein-
zelter TIRF-Sensor, d) REM-Aufnahme eines Koppelprismas.
Aufgrund der Glasübergangstemperatur von TG = 78◦ von TOPAS® 8007 liegen typische Prä-
getemperaturen zwischen 100◦C und 115◦C. Die ca. 130µm dicke Polymerfolie befindet sich
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während des Prägens zwischen dem Prägemaster und einem weiteren 5mm dicken Borosilikat-
glaswafer, was eine beidseitig geringe Rauheit garantiert.
Das Waferlayout wurde so gewählt, dass in jedem Prägeprozess acht TIRF-Elemente (mit je
zwei Prismen) gleichzeitig hergestellt (Abb. 5.11b) und anschließend mit einer Wafersäge ver-
einzelt werden können (Abb. 5.11c).
Da im Verlaufe der Arbeit eine hohe Anzahl an Sensoren notwendig war, wurden später auch
TIRF-Elemente genutzt, die mittels Spritzguss hergestellt wurden.
5.3 Durchführung eines Immunoassays
Um mit den zuvor beschriebenen Elementen „Mikrofluidische Kartusche“ und „TIRF-Sensor“
biologische Nachweise durchzuführen, sind noch weitere Vorbereitungsschritte notwendig,
die beim biotechnologischen Projektpartner Fraunhofer IBMT durchgeführt wurden. Zunächst
muss der TIRF-Sensor mit einem Spotmuster vesehen werden, also einem Array von Antikör-
pern sowie Positiv- und Negativ-Kontrollen. Beim Vorhandensein der entsprechenden Antigene
in der Probe können diese dann an die auf der Sensoroberfläche fest gebundenen Antikörper
binden. Das Array wird mit Hilfe eines Spotters aufgebracht, der kleinste Flüssigkeitsmengen
gezielt auf der Sensoroberfläche absetzen kann.
Das vom Fraunhofer IBMT vorbereitete Spotmuster enthält Antikörper gleich für mehrere me-
dizinisch relevante Biomarker. Im Folgenden werden hiervon PSA und CRP betrachtet. Das
Prostata-spezifische Antigen (PSA) ist ein Protein, welches im Blutserum vorkommen kann
und als ein Marker für das Prostatakarzinom gilt. Das c-reaktive Protein (CRP) ist ein in der
Leber gebildetes Protein, welches - im Blutserum vorkommend - einen unspezifischer Entzün-
dungsmarker darstellt [105]. Abbildung 5.14a) zeigt das genutzte Spotmuster.
Der so vorbereitete Sensor wird nun an der dafür vorgesehen Stelle in die Kartusche einge-
klebt. Anschließend werden die Reservoire mit den benötigten Reagenzien gefüllt. Die Reagen-
zien müssen zur Durchführung des Assays sequentiell über die Sensorfläche gepumpt werden.
Die Reihenfolge ist in Abb. 5.13 dargestellt. Diese Sequenz wurde für unterschiedliche An-
tigene sowohl extern abgearbeitet (Ansteuersoftware und Kontaktiereinheit aus Abb. 5.8 und
5.9), als auch direkt im TIRF-Reader des Fraunhofer IPM (Abb. 5.12), der hierfür mit einer
Kontaktier- und Ansteuermöglichkeit für die Pumpen in der Kartusche versehen ist. Im ersten
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TIRF-Auslesegerät
desFraunhofer IPM
mit elektrischen Kontakten
zur Kontaktierung der Kartusche
(Pumpensteuerung)
Mikrofluidische Kartusche
mit TIRF-Sensor, Reagenzien
und Probe
Abbildung 5.12: TIRF-Auslesegerät des Fraunhofer IPM.
Fall wurde die Kartusche vor dem ersten und nach dem letzten Pumpschritt ebenfalls in den
TIRF-Reader eingelegt, um das Fluoreszenzbild auszulesen.
Abbildung 5.14 zeigt die Falschfarbenbilder der Fluoreszenzintensitäten, wie sie mit dem
TIRF-Reader gemessen wurden. Die Falschfarbendarstellung ist erforderlich, da die (von der
Monochrom-Kamera aufgenommenen) Grauwerte der Fluoreszenzintensitäten mit bloßem Au-
ge nur schwer von einander zu unterscheiden sind.
In den Abbildung 5.14b) und 5.14d) sind zunächst nur die Orientierungsspots zu sehen, bei
denen direkt der fluoreszenzmarkierte Antikörper gespottet wurde. Nach dem Durchführen des
jeweiligen Assays in der Kartusche entsprechend des Ablaufes in Abb. 5.13 sind zusätzlich die
entsprechenden Punkte für CRP bzw. PSA im Fluoreszenzbild zu sehen. Es kamen beim CRP-
Assay 10µg/ml CRP Antigen und beim PSA-Assay 1µg/ml PSA Antigen zum Einsatz, jeweils
in PBS-Puffer (phosphate buffered saline).
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g) h)
c) d)
a) b)
e) f)
Polyklonaler Antikörper
Antigen
Monoklonaler Antikörper
Markierter Antikörper
Abbildung 5.13: Ablauf eines Assays in der Kartusche. a) Ausgangszustand, b) Puffer, c) Probe mit Antigen (AG);
hier CRP-AG oder PSA-AG), d) Puffer, e) Monoklonaler Antikörper (mAK); hier CRP-mAK
bzw. PSA-mAK, f) Puffer, g) Fluoreszenzmarkierter Antikörper, h) Puffer. (vgl. auch [105])
Legende:
Marker / Guide
Negativkontrolle
PSA
CRP
Hormon 1
Hormon 2
a) Spotschema
b) CRP vorher c) CRP nachher
d) PSA vorher e) PSA nachher
Abbildung 5.14: Falschfarbendarstellung der Fluoreszenzintensität vor und nach einem durchgeführten Assay in
der Kartusche. Das PSA-Assay wurde wie in Abb. 5.9 dargestellt in einer externen Kontaktierein-
heit durchgeführt (die Kartusche wurde vor und nach dem Assay im TIRF-Reader ausgelesen),
die Kartusche für das CRP-Assay wurde vollständig im TIRF-Reader abgearbeitet. Die eckige
Form der Spots ist durch die Verwendung eines Pintools mit einem quadratischen Querschnitt zu
erklären.
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5.4 Ergebnisbewertung
Die Bewertung der Ergebnisse soll über die reine Funktionsfähigkeit hinaus anhand der in
Kapitel 2.3 durchgeführten und in Tabelle 2.2 auf Seite 43 zusammengefassten Betrachtungen
zum Ausgangspunkt der Arbeit (Stand der Technik) erfolgen. Hier wurden zehn Kriterien
definiert, die als Zielstellung Arbeit gleichzeitig erfüllt werden sollten. Die Zielstellung der
Arbeit wird in Tabelle 5.1 mit den Ergebnissen gegenübergestellt.
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Zielstellung 5 5 5 5 5 10 150 100 5 5 10.0
Ergebnis (kleines Res.) 5 5 5 5 5 10 65 60 5 5 9.8
Ergebnis (großes Res.) 5 5 5 5 5 23 130 60 5 5 9.8
Tabelle 5.1: Gegenüberstellung von Zielstellung und Ergebnissen der Arbeit (vgl. Tab. 2.2). Der Vergleich erfolgt
mit den kleinen (65µl ) und großen (130µl ) Reservoiren der in Abb. 5.9 gezeigten Kartusche. Die
konkreten Reservoirvolumina wurden bei der Kartuschendimensionierung an die Anforderungen der
beschriebenen Assays angepasst. Die Elektrolytvolumina leiten sich aus den durch die Reservoirgrö-
ßen zur Verfügung stehenden Flächen im Aktorik-Substrat ab.
Die entwickelten und in Kapitel 5 beschriebenen polymerbasierten Kartuschen mit inte-
grierten membranbasierten Elektrolysepumpen und fluoreszenzbasiertem optischen Biosensor
erlauben eine sequenzielle Entleerung der integrierten Flüssigkeitsreservoire und den gesteuer-
ten Transport der Flüssigkeiten über das Sensorfeld. Die integrierten Pumpen sind dabei in der
Lage, sowohl Reservoire mit Volumina von 130 Mikroliter zu entleeren, als auch Flussraten im
Bereich von bis zu 60µl /min bei einem maximal zur Verfügung stehenden Strom von I=30mA
zu erreichen4. Das Problem der technisch umsetzbaren, planaren Integration kleinster Elektro-
lytmengen wurde durch die Verwendung eines Hydrogels gelöst. Dieser Aktorelektrolyt wurde
dabei mit einer Membran verkappt, die einerseits den Aktor von der zu transportierenden Flüs-
sigkeit trennt, und andererseits die Verdunstung der geringen Elektrolytmengen wirksam über
Monate verhindern kann. Die mechanischen Eigenschaften der Membran ermöglichen dabei
4Aufgrund der nichtlinearen Kennlinie der Membranverformung sind insbesondere zu Beginn der Reservoirent-
leerung deutlich größere Flussraten (über 200µl /min) möglich, wenn keine konstante Flussrate gefordert ist.
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eine weitgehende Unabhängigkeit von im System auftretenden Gegendrücken, da der Gasdruck
unter der Membran den Gesamtprozess dominiert. Damit sind alle gesetzten Ziele gemäß Ta-
belle 2.2 erreicht.
Darüber hinaus konnte gezeigt werden, dass die Kartuschen in ihrer Gesamtheit in der Lage
sind, vollintegriert biologische Nachweisreaktionen mit zahlreichen Schritten (und bis zu neun
Reservoiren) ablaufen zu lassen.
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Kapitel 6
Zusammenfassung und Ausblick
6.1 Zusammenfassung
Das Ziel der Arbeit war die Entwicklung einer Technologieplattform für mikrofluidische Sy-
steme mit Einweg-Charakter, die es erlauben, bioanalytische Assays vollintegriert ablaufen zu
lassen. Hierfür wird eine Aktorik benötigt, die einen kontrollierten Flüssigkeitstransport aus
mehreren Reservoiren zu einem Biosensor erlaubt.
Aus einer umfangreichen Betrachtung der Literatur zu mikrofluidische Aktoren wurde als viel-
versprechendstes Funktionsprinzip die elektrochemische Aktorik mittels Elektrolyse von Was-
ser ausgewählt. Aus der anschließenden kritischen Bewertung bisheriger Veröffentlichungen zu
Elektrolyseaktoren konnten Kriterien für die Technologieentwicklung mit Blick auf deren In-
tegrierbarkeit, den zu transportierenden Volumina sowie den benötigten Flussraten abgeleitet
werden.
Eine analytische Beschreibung des Flüssigkeitstransportes aus Reservoiren durch ein Kanalsy-
stem mittels Elektrolyseaktoren führte zu dem Ergebnis, dass nur mittels Membran verkappte
Aktoren für eine Integration in Frage kommen. Deren grundsätzliches Verhalten bei bestimmten
Membranparametern konnte numerisch bestimmt werden. Hieraus wurden erste Randbedingun-
gen für die Auswahl eines geeigneten Membranmaterials abgeleitet.
Basierend auf diesen theoretischen Grundbetrachtungen wurde ein planares Gesamtsystem mit
voneinander entkoppelter aktiver und passiver fluidischer Ebene entworfen. Die passive Ebene
enthält neben den Flüssigkeitsreservoiren eine Kanalsystem, welches die Reservoire mit dem
Sensorbereich verbindet. Die aktive Ebene beinhaltet die drei Funktionselemente Elektroden-
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substrat, Elektrolyt und Membran.
Für das Elektrodensubstrat kamen aufgrund der flächenmäßigen Größe des Systems erstmals
standardisierte Fertigungsverfahren aus der Leiterplattentechnologie zu Einsatz. Hier stellte die
elektrochemische Stabilität der Elektroden ein Problem dar. Aus den verschiedenen Goldober-
flächen, die in der Leiterplattentechnologie eingesetzt werden, konnte eine für die Kontaktie-
rung des Aktor-Elektrolyten geeignete ausgewählt werden.
Da alle bisher publizierten miniaturisierten Elektrolyseaktoren Flüssigkeiten als Aktorelektro-
lyt nutzten, war die (technisch realisierbare) Integration geringer Elektrolytvolumina stets ein
Problem. In der vorliegenden Arbeit wurde daher eine neuartige und patentierte Realisierungs-
variante auf Basis eines Hydrogels als Aktorelektrolyt gewählt. Die Untersuchung verschiede-
ner Gele führte zu einem sowohl in seinen rheologischen, als auch elektrischen Eigenschaften
geeigneten Gel, welches grundsätzlich sowohl mittels Schablonendruck, als auch mittels Dis-
penstechnologien integrierbar ist.
Zur Verkappung des Gels wurden verschiedene Membranmaterialien verglichen, wobei deren
gute Dehnbarkeit ein wichtiges Kriterium mit Blick auf die zu verdrängenden Volumina dar-
stellte. Neben den mechanischen Eigenschaften der Membran besitzt auch deren Wasserdampf-
durchlässigkeit eine große Bedeutung. Da mechanische Eigenschaften und Wasserdampfper-
meabilität insbesondere bezüglich der Membrandicke entgegengesetzte Parameter darstellen,
konnten schließlich aus einer Vielzahl von möglichen Materialien nur drei als (z.T. nur bedingt)
geeignet ausgewählt und weiter charakterisiert werden. Aufgrund der hohen Wasserdampfper-
meabilität der meisten Elastomere sowie fluidischer Vorteile handelte es sich bei den ausge-
wählten Materialien um Folien, die in ihrem plastischen Verformbereich genutzt werden.
Die zuvor beschriebenen technologischen Teilaspekte wurden schließlich in einem Gesamtsy-
stem zusammengeführt. Zur Berücksichtigung des anisotropen Materialverhaltens der Mem-
branfolien und der Mäander-Geometrie der Flüssigkeitsreservoire musste ein komplexeres
FEM-Modell erstellt werden, um die Verformraten der Membran vorher zu sagen. Hier zeigte
sich eine gute Übereinstimmung mit den Messwerten. Da sowohl die Verformrate der Membran
stark nichtlinear ist, als auch die Effizienz der Gasgeneration bei der Elektrolyse vom Strom ab-
hängig ist, wurde ein Kompensationsalgorithmus zum Steuern der Membran-Verformrate und
damit der Flussrate in LABVIEW gemeinsam mit einer Steueroberfläche implementiert, die es
erlaubt, die einzelnen Schritte eines biologischen Assays zu programmieren. Die Funktions-
fähigkeit des Gesamtsystems konnte schließlich anhand zweier Immunoassays erfolgreich de-
monstriert werden. Dabei kam ein optischer Biosensor zum Einsatz, für den im Rahmen der
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Arbeit auch eine Heißprägetechnologie auf Waferlevel entwickelt wurde.
6.2 Ausblick
Für die Überführung der entwickelten technologischen Plattform in Produkte ist die Durchfüh-
rung von Reproduzierbarkeitstests sowohl für die Kartuschen selbst, auch für die darin durch-
geführten biologischen Nachweisverfahren notwendig. Dies macht eine maschinell unterstützte
Fertigung erforderlich. Eine automatisierte Fertigung wird es auch möglich machen, eine aus-
reichende Stückzahl von Kartuschen aufzubauen, um eine klinische Evaluierung der Kartuschen
samt biologischem Nachweisverfahren durchzuführen.
Neben der Durchführung von Immunoassays sind auf Basis der entwickelten Technologien dar-
über hinaus grundsätzlich auch andere Nachweisverfahren (z.B. DNA- oder RNA-Analysen)
möglich. Derartige Nachweisverfahren erfordern jedoch weitere zu implementierende Schrit-
te vor Allem im Bereich der Probenvorbereitung. Die Kartuschen können hierfür um weitere
Funktionen wie z.B. Heiz- und Kühlelemente erweitert werden, wobei der gewählte Einsatz
von Leiterplattentechnologien für die Elektrodensubstrate einen Vorteil für deren Integration
darstellt.
Obgleich der Funktionsfähigkeit der Kartuschen anhand eines optischen, fluoreszenzbasierten
Biosensors demonstriert wurde, können die Kartuschen auch mit anderen Sensorprinzipien (z.B.
elektrochemischen Sensoren) genutzt werden. Die entwickelten Technologien stellen damit eine
flexible, integriert-fluidische Plattform dar, die mit einer Vielzahl der in den letzten Jahrzehn-
ten entwickelten Biosensoren eingesetzt werden kann, um biologische Nachweisverfahren zu
miniaturisieren.
142 6. ZUSAMMENFASSUNG UND AUSBLICK
143
Anhang A
Bewertungskriterien für
Elektrolyseaktoren in der Literatur
Für die zehn Kategorien/Kriterien K1 bis K10, nach denen die Literatur in Abschnitt 2.3 (Tabelle
2.2 auf Seite 43) bewertet wurde, wurde der im Folgenden als Pseudocode beschriebene Algo-
rithmus zur Quantifizierung genutzt. Es wurde dabei grundsätzlich versucht, fehlende Angaben
in den Veröffentlichungen zunächst auf Basis der angegebenen Informationen abzuschätzen.
1. WENN (mikrointegriert)
DANN K1 = 5
SONST K1 = 0
2. WENN (planare Elektroden)
DANN K2 = 5
SONST K2 = 0
3. WENN (Aktorik NICHT in Probenflüssigkeit)
DANN K3 = 5
SONST K3 = 0
4. WENN (Aktor versiegelt)
DANN K4 = 5
SONST K4 = 0
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5. WENN (Lösung für fertigungstechnische Elektrolytintegration)
DANN K5 = 5
SONST K5 = 0
6. WENN (Angaben in Veröffentlichung)
DANN K6 = 5−|(ln(10)−| ln(Elektrolytvolumen [µl ])||
SONST K6 = 0
7. WENN ((Angaben in Veröffentlichung) UND (NICHT kontinuierlich) UND
(Probenvolumen >10µl ))
DANN K7 = |5−| ln(150)− ln(Probenvolumen [µl ])||
SONST K7 = 0
8. WENN (Angaben in Veröffentlichung)
DANN (
WENN (lg(Flussrate [µl /s] ·1000)≤ 5)
DANN K8 = lg(Flussrate [µl /s] ·1000)
SONST K8 = 5
)
SONST K8 =0
9. WENN (NICHT kontinuierlich)
DANN K9 = 5
SONST K9 = 0
10. WENN (polymerbasiert)
DANN K10 = 5
SONST K10 = 0
Der Gesamtscore für jede Veröffentlichung wurde bestimmt über
Gesamtscore = 15
10
∑
i=1
Ki (A.1)
so dass sich mögliche Werte für Gesamtscore zwischen 0 und 10 ergeben.
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Anhang B
Thermodynamische Beschreibung der
Elektrolyse
Im Folgenden soll ein ausführlicherer Überblick über die Wasserelektrolyse gegeben werden
(vgl. auch [68]).
B.1 Zersetzungsspannung
Die für die Zerlegung des Wassers durch Elektrolyse mindestens notwendige Spannung lässt
sich am besten durch die Methoden der Thermodynamik beschreiben. Abbildung B.1 zeigt
hierzu die an der Reaktion beteiligten Energien.
Elektrische Energie (∆G)
Energie aus der Umgebung (T ·∆R S◦)
Sauerstoffblasen Wasserstoffblasen
Wasser (-basierter Elektrolyt)Arbeit durch Expansion der Gasblasen (p∆V )
Abbildung B.1: Elektrolyse von Wasser unter thermodynamischen Gesichtspunkten.
Die Änderung der Enthalpie des Systems ∆H beinhaltet die Energie, die benötigt wird, um
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die Reaktion ablaufen zu lassen (entspricht der Änderung der Inneren Energie ∆U) einschließ-
lich der Energie zum Expandieren der Gase ∆(pV ).
∆H = ∆U +∆(pV ) (B.1)
Die Änderung der Standardenthalpie ergibt sich aus der Summe der Standardenthalpien der
Reaktionsprodukte abzüglich der Summe der Standardenthalpien der Reaktanten (Werte für
Standardreaktionsentropien siehe Tabelle B.1):
∆H◦ = ∑
Produkte
νH◦− ∑
Reaktanten
νH◦
= H◦(H2,g)+ 12 H
◦(O2,g)−H0(H2O,fl)
= +285,8kJ
(B.2)
Verläuft die Reaktion isotherm, so kann das System mit der Umgebung Wärme austau-
schen. Die mit der Umgebung ausgetauschte (Wärme-)Energie erhält man aus der Differenz der
Standardreaktionsentropien ∆RS◦ der Reaktionsprodukte und Reaktanten (Werte für Standard-
reaktionsentropien siehe Tabelle B.1).
∆RS
◦ = ∑
Produkte
νS◦m− ∑
Reaktanten
νS◦m
= S◦m(H2,g)+S◦m(12 O2,g)−S
◦
m(H2O,fl)
(B.3)
Bezogen auf eine Temperatur von T =298K ergibt sich:
T ·∆RS
◦ = 298K
(
130,7+ 1
2
205,1−69,9
)
J ·mol−1
=+48,7kJ
(B.4)
Dies bedeutet einerseits, dass bei der Zersetzung von Wasser in Wasserstoff und Sauerstoff
die Entropie zunimmt, und andererseits, dass für die Reaktion der Energiebetrag T ·∆RS aus der
Umgebung entnommen werden kann. Die für die Reaktion darüber hinaus noch notwendige
Energie muss als elektrische Energie Wel zugeführt werden:
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H2O H2 O2
Enthalpie H◦ -285,8 kJ mol−1 0 0
Entropie S◦m 69,9 J K−1 mol−1 130,7 J K−1 mol−1 205,1 J K−1 mol−1
Tabelle B.1: Standardenthalpien und -entropien für die bei der Elektrolyse beteiligten Stoffe. Werte nach [5,
S.1110f]
Wel = ∆RG
◦ = ∆RH−T ∆RS
=+285,8kJ−48,7kJ = 237,1kJ
(B.5)
Die elektrischen Spannung
Uel,0 =
Wel
Q =
Wel
n ·F
(B.6)
ergibt sich mit n = 2 (zwei Elementarladungen für H2O−−→ H2 + 12 O2) zu ca. 1,23V
In der Praxis stellt man jedoch einen häufig deutlich größeren Wert als 1,23V für die Zerset-
zungsspannung fest. Die tatsächliche Zersetzungsspannung setzt sich also aus der in Gleichung
B.6 thermodynamisch ermittelten sog. Gleichgewichtsspannung Uel,0 und einer sogenannten
Überspannung (korrekter: Überpotential) η zusammen.
Uz =Uel,0 +η (B.7)
Die Überspannung hängt von verschiedenen Faktoren ab, wie z.B. der Überwindung einer
Aktivierungenergie (genauer: Freie Aktivierungsenthalpie) sowie in diversen anderen hemmen-
den Erscheinungen an den Elektroden, die im Folgenden näher betrachtet werden sollen.
B.2 Überspannungen - Vorgänge an der Phasengrenze Elek-
trode/Elektrolyt
Die Reaktionen an den Elektroden können aus den folgenden Teilschritten bestehen, wobei
jedoch je nach Elektrolyt, Elektrodenmaterial und Spannung auch Abweichungen vom hier
dargestellten Ablauf auftreten können:
• Antransport von Ionen (z.B. H3O+ oder OH– )
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• Adsorption unter zumindest teilweisem Abstreifen der Solvathülle
• Entladung von Ionen, d.h. Bildung von atomarem Wasser- oder Sauerstoff durch Über-
gang von Elektronen aus dem Elektrodenmaterial auf das Ion (Kathode) oder umgekehrt
(Anode)
• Rekombination, d.h. Bildung von H2 oder O2 Molekülen
• Desorption der Moleküle von der Metalloberfläche
• Abtransport der Moleküle durch Diffusion oder Gasblasenentwicklung
Die Prozesse treten grundsätzlich in beiden Halbzellen der Reaktion, also sowohl an der
Wasserstoff- als auch an der Sauerstoffelektrode auf. Abbildung B.2 zeigt den Ablauf schema-
tisch am Beispiel der Wasserstoffbildung an einer Kathode bei saurer Elektrolytlösung.
Desorption
Diffusion
2 H+
2 H3O
+
2 H
H2
H2 H2
Ad
so
rpt
ion
Ladungsdurchtritt
Rekombination
Diffusion
elektrochem. Doppelschicht
K
at
ho
de
Abbildung B.2: Teilschritte einer Elektrodenreaktion am Beispiel der Wasserstoffbildung an der Kathode (sauere
Lösung).
All diese Teilschritte können die Reaktion hemmen und damit zur Überspannung
beitragen. Die Gesamtüberspannung setzt sich entsprechend aus der Summe der Über-
spannungen der Einzelschritte ηdiff=Diffusionsüberspannung, ηR=Reaktionsüberspannung,
η
ad=Adosorptionsüberspannung, ηD=Durchtrittsüberspannung) zusammen:
η = ηdiff +ηR +ηad +ηD (B.8)
Dabei muss jede Halbzelle getrennt voneinander betrachtet werden. Die genauen Vorgänge
sind komplex und hängen stark von den spezifischen Versuchsbedingungen ab.
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Anhang C
Beschreibung von Elektrolyseaktoren
mittels Netzwerkmodell
In Kapitel 3 wurde festgestellt, dass bisher in der Literatur keine mathematische Beschreibung
von Elektrolyseaktoren mit angeschlossenem Kanalsystem existiert, weswegen ausführlich ver-
schiedene Realisierungsvarianten anhand von Differentialgleichungen beschrieben wurden. In
der Mikrofluidik werden allerdings häufig auch Netzwerksimulatoren eingesetzt, um mikroflui-
dische Systeme zu beschreiben, worauf jedoch in Kapitel 3 aus Gründen der Allgemeingültig-
keit und Verständlichkeit verzichtet wurde.
Für komplexere mikrofluidische Systeme und die Kombination von Elektrolyseaktoren mit an-
deren Systemen ist die Verwendung eines Netzwerkmodells vorteilhafter, weil hier schnell die
wesentlichen Parameter und Einflussgrößen erfasst werden können. Im Folgenden soll daher
der Vollständigkeit halber das grundsätzliche Vorgehen bei der Analyse von Elektrolyseaktoren
mit angeschlossenem Kanalsystem mithilfe eines Netzwerksimulators beschrieben werden.
Hierfür wird zunächst von Gleichung 3.21 (Seite 58) ausgegangen:
−ρ ·L · x¨(t)− c ·η ·L
2·D2h
x˙(t)+
p0 ·Vzw,0 + p∗ ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0 +A ·x(t)
− p0 = 0 (C.1)
Mit dem Volumenstrom ˙V = A · x˙ und dem Massenstrom m˙ = ρ · ˙V = ρ ·A · x˙ ersetzt man
x˙ =
m˙
ρ ·A (C.2)
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und erhält:
−
L
A
· m¨(t)−
c ·η ·L
2·ρ ·A ·D2h
m˙(t)+
p0 ·Vzw,0 + p∗ ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0 +
∫
m˙(t)
ρ
− p0 = 0 (C.3)
Mit der fluidischen Inertanz/Induktivität
Lfluid =
L
A
(C.4)
dem fluidischen Widerstand
Rfluid =
c ·η ·L
2·ρ ·A ·D2h
(C.5)
und der fluidischen Spannung
Ufluid = p (C.6)
erhält man:
−Lfluid · m¨(t)−Rfluid · m˙(t)+
Ufluid,0 ·Vzw,0 +U∗fluid ·Vgen(t)|p∗
Vzw,0 +
∫
m˙(t)
ρ
−Ufluid,0 = 0 (C.7)
Der dritte Term entspricht nun dem eigentlichen Antrieb, der einer elektrischen Spannungs-
quelle gleichgesetzt werden kann. Die Eingabe eines solchen Terms (inklusive Integration des
Massenstroms) ist in vielen Netzwerksimulatoren direkt möglich. Abbildung C.1 zeigt die Im-
plementierung in LTspice IV.
Die gewählten Parameter in Abbildung C.1 entsprechen denen von Abb. 3.8 auf Seite 61
(Kurven für I=10mA, Dh=0,1mm), wobei die Parameter in Abb. C.1 in SI-Einheiten angegeben
sind. Abbildung C.2 zeigt exemplarisch zwei für die genannten Parameter und zwei Flüssig-
keitslängen (L=10mm, L=50mm) simulierte Kurven.
Da I=1A einem Massenstrom von m˙ = 1kgs entspricht, können (bei einer Dichte von
ρ = 1000 kg
m3
) die µA-Werte direkt µl /s gleichgesetzt werden.
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Abbildung C.1: LTspice-Modell eines Elektrolyseaktors ohne Membran.
Abbildung C.2: Mit dem zuvor dargestellten LTspice-Modell eines Elektrolyseaktors ohne Membran simulierte
Kurven für die Flussrate als Funktion der Zeit. Parameter wie in Abb. 3.8 auf Seite 61 (Kurven für
I=10mA, Dh=0,1mm).
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Thesen
1. Für die Miniaturisierung und Integration von molekulardiagnostischen Assays gemein-
sam mit komplexen Biosensoren ist eine integrierte Aktorik erforderlich.
2. Aufgrund der Forderung nach Einwegsystemen in der medizinischen Diagnostik kom-
men für hochintegrierte, miniaturisierte, mikrofluidische Systeme nur Technologien in
Frage, die eine eine kostengünstige Herstellung erlauben. Hierbei eignen sich vor allem
Technologien auf Basis von Polymermaterialien. Die integrierte Aktorik muss dabei eben-
falls sehr kostengünstig sein. Da die von Biosensoren benötigten Protokolle für Referen-
zierung, Labeling, etc. häufig zahlreiche Schritte mit gesteuertem Flüssigkeitstransport
beinhalten, müssen gleichzeitig mehrere Aktoren integrierbar sein, ohne damit die Ge-
samtsystemkosten wesentlich zu steigern (Skalierbarkeit).
3. Unter den Gesichtspunkten Skalierbarkeit und preiswerte Integrierbarkeit sind von den
zahlreichen Aktorprinzipien, die für mikrofluidische Antriebe möglich sind, Aktoren auf
Basis der Elektrolyse von Wasser für eine Integration besonders geeignet. Ihr Vorteil be-
steht im Wesentlichen in der geringen Komplexität, der guten Skalierbarkeit, der voll-
ständigen Integrierbarkeit ohne zusätzliche Aufbau- und Verbindungstechnik, den hohen
erreichbaren Drücken, der geringen Wärmeentwicklung und der geringen Abhängigkeit
von den zu transportierenden Medien.
4. Elektrolyseaktoren lassen sich großflächig und planar in miniaturisierte Systeme für mo-
lekulardiagnostische Aufgabenstellungen integrieren. Dabei können sie fast vollständig
in polymerbasierten Technologien realisiert werden.
5. Für Elektroden und Elektrodensubstrat der Elektrolyseaktoren können Leiterplattentech-
nologien eingesetzt werden. Dabei eignen sich vor allem Elektrodenoberflächen aus gal-
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vanisch abgeschiedenem Nickel/Gold mit einer Goldschichtdicke in der Größenordnung
von einem Mikrometer.
6. Zur leichteren, planaren Integration des Elektrolyten kann dieser in Form eines Gels in das
System eingebracht werden. Als Gelmaterial eignen sich besonders Hydrogele basierend
auf dem Natriumsalz der Polyacrylsäure.
7. Die mit einer direkten Elektrolysepumpe gezielt erreichbaren Strömungsgeschwindigkei-
ten in mikrofluidischen Systemen hängen stark von äußeren und inneren Faktoren ab und
sind damit schwer kontrollierbar. Das erforderliche Gasvolumen zwischen Elektrolyt und
einer Flüssigkeit in einem Reservoir erschwert eine lange Lagerdauer insbesondere bei
Luftdruck- und Temperaturschwankungen. Aus diesen Gründen eignen sich Elektrolyse-
pumpen mit direktem Gasantrieb nur schlecht für integrierte Systeme für bioanalytische
Fragestellungen.
8. Eine langzeitstabile Integration des Elektrolyten selbst ist ein wesentlicher Gesichtspunkt
bei der Systementwicklung und kann durch eine geeignete Verkappung mit einer Mem-
bran mit geringer Wasserdampfdurchlässigkeit erreicht werden. Die Wasserdampfdurch-
lässigkeit sollte dabei mindestens unter 10 g
m2 ·24h , idealerweise unter 0,6
g
m2 ·24h liegen.
Durch die Verkappung ist kein Gasvolumen zwischen Aktor und Flüssigkeit im Reser-
voir erforderlich, was auch eine Lagerung bei Luftdruck- und Temperaturschwankungen
erlaubt.
9. Durch Verwendung einer geeigneten Polymerfolie für die Elektrolytverkappung ist es
möglich, die Elektrolysepumpen so auszulegen, dass ein Transport von Volumina im
Bereich mehrerer hundert Mikroliter möglich ist. Eine solche Polymerfolie ist be-
sonders dann gut geeignet für integrierte, aktive, mikrofluidische Bioanalysesysteme,
wenn sie Dehnungen im Bereich mehrerer hundert Prozent zulässt und gleichzeitig ei-
ne geringe Wasserdampfpermeabilität aufweist. Aufgrund der Abhängigkeit der Wasser-
dampfdurchlässigkeit von der Foliendicke d der Membran kann zur Auswahl geeigne-
ter Materialien unter mechanischen Gesichtspunkten die mit der Dicke eines Folienstrei-
fens multiplizierte Zugspannung aus dem einachsigen Spannungs-Dehnungs-Versuch bei
ε=200% (σ200% ·d) verwendet werden. Ein Wert von σ200% ·d = 10Nmm−2 ·0,04mm =
0,4Nmm−1 sollte dabei nicht überschritten werden.
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10. Für die Membran zur Verkappung von Elektrolyseaktoren eignen sich auch und insbeson-
dere Materialien, die in ihrem plastischen Verformbereich genutzt werden. Die Ausnut-
zung des plastischen Verformbereiches reduziert den Einfluss äußerer Parameter auf die
Pumprate stärker und schneller als bei der Verwendung rein elastischer Materialien.
11. Eine vollständige Beschreibung für den Pumpvorgang in derartigen Systemen bestehend
aus Membranmaterial, komplexer Membran- und Reservoirgeometrie sowie Mikrokanal
lässt sich mittels kombinierter Simulation erstellen. Hierfür können neben der Methode
der Finiten Elemente zur Beschreibung des mechanischen Verhaltens der Membran so-
wohl ein numerischer Löser für Differentialgleichungen, als auch ein Netzwerksimulator
eingesetzt werden.
12. Nichtlinearitäten in der Pumprate bei membranbasierten Elektrolyseaktoren, die durch
die Verformungscharakteristik der Membran hervorgerufen werden, können durch eine
angepasste Stromsteuerung kompensiert werden.
13. Molekulardiagnostische Assays können mit derartigen Elektrolyseaktoren in planaren mi-
krofluidischen Systemen unter Nutzung verschiedener (z.B. elektrochemischer oder opti-
scher) Biosensoren durchgeführt werden.
14. Integrierbare optische Biosensoren nach dem TIRF-Prinzip lassen sich hochpräzise in
Kunststoff mittels Heißprägeverfahren unter Nutzung von Siliziumstempeln im Batch-
verfahren herstellen.
